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vRE´SUME´
La signalisation chimique intercellulaire fac¸onne´e par l’interaction des neurotransmetteurs
joue un roˆle capital dans le fonctionnement des processus ce´re´braux. L’analyse de l’activite´
neuronale chimique en temps re´el dans toute sa complexite´ aiderait les neuroscientifiques a`
comprendre les me´canismes du cerveau humain et de ses pathologies neurode´ge´ne´ratives. Les
syste`mes actuellement employe´s dans les laboratoires de neuroscience sont limite´s dans leur
capacite´ a` fournir des mesures pre´cises et adapte´es aux e´ve`nements he´te´roge`nes associe´es a`
l’activite´ de plusieurs neurotransmetteurs. Pour ce faire, le laboratoire de neurotechnologies
Polystim envisage la conception d’un laboratoire sur puce (LSP) implantable, de´die´ au mo-
nitorage des substances neurochimiques circulant dans l’espace intercellulaire ce´re´bral.
Ce me´moire propose une unite´ de de´tection e´lectrochimique associe´e a` un tel syste`me
et conc¸ue pour la quantification des neurotransmetteurs du liquide interce´re´bral. Nous pro-
posons une architecture compose´e de biocapteurs utilisant un potentiostat inte´gre´ avec la
technologie CMOS comme transducteur et des e´lectrodes de mesure fonctionnalise´es avec des
nanotubes de carbone pour une de´tection sensible et se´lective.
Le potentiostat inte´gre´ propose´ ge´ne`re des mesures de temps facilement traitables nume´-
riquement qui sont proportionnelles aux courants d’oxydo-re´duction produits a` l’interface des
e´lectrodes de mesure. Sa configuration quantifie se´pare´ment les courants d’oxydation et de
re´duction a` l’aide de deux canaux de mesures, selon une technique d’ampe´rometrie a` tension
constante. L’architecture est compose´e d’un amplificateur, d’un comparateur haute vitesse et
d’un convertisseur nume´rique a` analogique (Digital to Analog Converter—DAC). Ce dernier
est partage´ entre les deux canaux de sorte a` re´duire le temps de mesure total en fonction
de l’amplitude des courants de´tecte´s. Cette topologie procure un compromis entre la plage
dynamique d’entre´e, la fre´quence d’e´chantillonnage et la re´solution de mesures, trois para-
me`tres importants pour accommoder la de´tection et la quantification d’une grande varie´te´ de
neurotransmetteurs en temps-re´el. Afin de valider le prototype du potentiostat imple´mente´,
une plateforme multi-e´lectrodes de mesure est fabrique´e et fonctionnalise´e avec des films
composites a` base de nanotubes de carbone (Carbon Nanotubes—CNT), pour une de´tection
se´lective a` la dopamine et au glutamate, deux neurotransmetteurs communs.
Le circuit inte´gre´ du potentiostat est imple´mente´ avec la technologie 0,13 µm CMOS
d’IBM. Un circuit imprime´ (Printed Circuit Board—PCB) comprenant un FPGA pour la
gestion des signaux de controˆle et l’acquisition des donne´es a e´te´ fabrique´ pour la carac-
te´risation expe´rimentale du circuit. Malgre´ une non-line´arite´ du DAC inte´gre´ fabrique´, des
courants d’oxydation et de re´duction d’une plage de 600 nA a` 20 pA a` une fre´quence d’e´chan-
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tillonnage minimale de 1,25 kHz ont pu eˆtre mesure´s expe´rimentalement en utilisant un DAC
commercial externe. E´galement, le biocapteur forme´ du potentiostat fabrique´ et de la plate-
forme d’e´lectrodes fonctionnalise´es est valide´ par des mesures biologiques en milieu in vitro
concluantes pour diffe´rentes concentrations de dopamine et de glutamate en solution, en
termes de sensibilite´ et de se´lectivite´ des mesures ampe´rome´triques obtenues. Ces re´sultats
fondent la preuve de concept du biocapteur propose´ comme composant de base de l’unite´ de
de´tection.
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ABSTRACT
Intercellular chemical signaling shaped by the interaction of neurotransmitters plays a
crucial role in the functioning of brain processes. The analysis of chemical neural activity
in real time in all its complexity would help neuroscientists understand the mechanisms of
the human brain and its neurodegenerative diseases. Systems currently used in neuroscience
laboratories are limited in their ability to provide accurate and appropriate measurements to
the heterogeneous events associated with the activity of several neurotransmitters. Polystim
Neurotechnologies Laboratory is therefore designing an implantable Lab on Chip (LOC) ded-
icated to the monitoring of neurochemicals circulating in the brain’s intercellular space, that
provides the needed features.
This thesis presents an electrochemical detection unit associated with such system, de-
signed for the quantification of neurotransmitters in the intracerebral liquid. We propose an
architecture composed of biosensors using a potentiostat integrated with CMOS technology
as transducer, and measuring electrodes with functionalized carbon nanotubes for sensitive
and selective measurements.
The proposed integrated potentiostat generates time measurements easily treatable dig-
itally, which are proportional to redox currents produced at the interface of the measuring
electrodes. Its configuration separately quantizes oxidation and reduction currents by us-
ing two measuring channels, according to a constant voltage amperometry technique. The
architecture consists of an amplifier, a high-speed comparator and a digital-to-analog con-
verter (DAC). The latter is shared between the two channels in order to reduce the total
measurement time as a function of the detected currents amplitude. This topology provides
a compromise between the input dynamic range, sampling frequency and resolution mea-
surements, three important parameters to accommodate the detection and quantification of
a wide variety of neurotransmitters in real time. To validate the prototype of the imple-
mented potentiostat, a multi-electrode measuring platform is fabricated and functionalized
with composite films based on carbon nanotubes (CNTs), for dopamine and glutamate, two
common neurotransmitters, selective detection.
The potentiostat integrated circuit is implemented with IBM 0.13 µm CMOS technol-
ogy. A printed circuit board (PCB) containing an FPGA managing control signals and data
acquisition, was made to experimentally characterize the fabricated circuit. Despite the non-
linearity of the manufactured integrated DAC, oxidation and reduction currents ranging from
600 nA to 20 pA at a minimum sampling frequency of 1.25 kHz could be measured experi-
mentally using an external commercial DAC. Also, the biosensor formed by the potentiostat
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and the functionalized electrodes platform is validated by conclusive in vitro biological mea-
surements of dopamine and glutamate in solutions, in terms of sensitivity and selectivity.
These results forms the proof of concept of the proposed biosensor as the base component of
the detection unit.
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1INTRODUCTION
Le cerveau humain est constitue´ d’une centaine de milliards de cellules nerveuses, mod-
ulant les signaux e´lectriques ne´cessaires a` l’ensemble des activite´s complexes qu’il supporte.
Des fonctions cognitives aux fonctions sensorielles, le traitement des donne´es ce´re´brales per-
mettant a` l’humain d’interagir et de s’adapter au monde externe implique une communica-
tion neuronale des plus sophistique´es. La signalisation chimique intercellulaire fac¸onne´e par
l’interaction des neurotransmetteurs joue un roˆle capital dans le fonctionnement des re´seaux
neuronaux au cœur des processus ce´re´braux. Au cours des re´centes de´cennies, les mesures
de l’activite´ neurochimique ont ame´liore´ conside´rablement notre compre´hension des relations
existantes entre la chimie et le syste`me nerveux central (Central Nervous System—CNS)
de l’humain. Ceci a entre autre permis d’e´tablir qu’une neurotransmission anormale serait,
selon plusieurs e´tudes neuroscientifiques, en lien avec des pathologies neurode´ge´ne´ratives ou
psychiatriques, telles que l’Alzheimer, l’e´pilepsie, la Schizophre´nie et la de´pression. Le mon-
itorage de la dynamique in vivo des neurotransmetteurs de l’espace extracellulaire du CNS
via l’utilisation de microe´lectrodes ou de me´thodes d’e´chantillonnage tel que la microdialyse
a contribue´ significativement a` ces e´tudes. Cependant, la performance de ces techniques
demeure limite´e dans leur capacite´ a` fournir des mesures pre´cises, se´lectives, rapides et adap-
te´es aux e´ve`nements he´te´roge`nes associe´es a` l’activite´ de plusieurs neurotransmetteurs, sans
compter leur difficulte´ de miniaturisation. Les progre`s constants en termes de techniques
de microfabrication permettent le de´veloppement de microsyste`mes de plus en plus com-
plexes et de taille minime. L’e´quipe de recherche en neurotechnologies Polystim propose
le de´veloppement d’un dispositif laboratoire sur puce (LSP) visant a` eˆtre implante´ dans le
cortex ce´re´bral et offrant une plateforme de monitorage flexible et adapte´e a` l’analyse de
l’activite´ des substances neurochimiques en continu. Ce microsyste`me est compose´ d’une
architecture microfluidique associe´e a` deux unite´s, une de manipulation et une de de´tection.
L’objectif de ce me´moire est de proposer l’interface e´lectronique de l’unite´ de de´tection
de´die´e a` la de´tection de substances neurochimiques et s’inte´grant au LSP en cours de concep-
tion. Pour ce faire, nous proposons une architecture forme´e de biocapteurs e´lectrochimiques
utilisant une technique d’ampe´rome´trie a` tension constante, pour une quantification multi-
analyte. A` cet effet, un potentiostat inte´gre´ par une technologie CMOS agissant en tant que
transducteur et procurant les spe´cifications ade´quates au monitorage in vivo de substances
neurochimiques varie´es a e´te´ conc¸u. En effet, un potentiostat est un circuit e´lectronique main-
tenant une tension constante entre une e´lectrode de re´fe´rence (Reference Electrode—RE) et
2une e´lectrode de mesure (Working Electrode—WE), produisant une re´action e´lectrochimique
entre une espe`ce e´lectroactive d’inte´reˆt et WE. Le transfert d’e´lectrons re´sultant de cette
re´action dont l’amplitude est proportionnelle a` la concentration de l’analyte d’inte´reˆt est
mesure´ par le potentiostat.
L’architecture e´lectronique du potentiostat propose´ dans ce travail rele`ve le de´fi d’offrir
un compromis efficace entre les diffe´rents crite`res de performances vise´es en termes de plage
dynamique d’entre´e, de fre´quence d’e´chantillonnage, de pre´cision et de consommation de puis-
sance, se de´marquant ainsi des topologies propose´es dans la litte´rature quant a` l’application
vise´e. La mise en œuvre de ce projet e´tant re´cente et en constante e´volution, la version
miniaturise´e de l’unite´ de manipulation et l’architecture microfluidique restent incomple`tes
a` ce jour. De ce fait, une plateforme multi-WE permettant une de´tection multi-analyte est
de´veloppe´e hors du LSP de sorte a` valider expe´rimentalement l’unite´ de de´tection propose´e
avec des solutions biologiques de dopamine et de glutamate de concentrations diverses. Cette
plateforme multi-WE est fonctionnalise´e avec des films composites a` base de nanotubes de
carbone (Carbon Nanotubes—CNT) afin d’augmenter la sensibilite´ des mesures et d’assurer
une se´lectivite´ des multiples WE envers un seul neurotransmetteur.
Le premier chapitre de ce me´moire pre´sente le contexte biologique de l’activite´ des neu-
rotransmetteurs dans le cortex ce´re´bral ainsi qu’un aperc¸u des travaux de pointe sur les
me´thodes de de´tection utilise´es par les neuroscientifiques pour l’enregistrement de l’activite´
neurochimique in vivo.
Le second chapitre passe en revue les microsyste`mes de´die´s a` la de´tection des neuro-
transmetteurs. Aussi, les spe´cifications du transducteur sont e´labore´es et les architectures de
potentiostats a` deux e´lectrodes sont passe´es en revue.
Le troisie`me chapitre de´taille la configuration ge´ne´rale de l’unite´ de de´tection de´veloppe´e
pour une inte´gration dans le syste`me LSP. Les composants de ce dernier sont pre´sente´s, ainsi
que l’architecture e´lectronique du potentiostat propose´, base´ sur des mesures de temps. Le
fonctionnement, la topologie des composants et les limites du transducteur sont pre´sente´s,
appuye´ par des simulations.
Le quatrie`me chapitre pre´sente la plateforme multi-WE et la composition des reveˆtements
chimiques a` base de CNTs utilise´s. La plateforme est e´galement caracte´rise´e a` l’aide d’un
potentiostat de laboratoire commercial, faisant office de re´fe´rence, pour une de´tection si-
3multane´e d’un neurotransmetteur e´lectroactif, la dopamine et d’un neurotransmetteur non
e´lectroactif, le glutamate.
Le cinquie`me chapitre expose les re´sultats de simulations et ceux expe´rimentaux lie´s a`
l’imple´mentation du potentiostat inte´gre´ re´alise´, ainsi que la validation du prototype entier,
avec une de´tection se´lective des deux neurotransmetteurs.
Une discussion ge´ne´rale remettant en contexte divers points du travail, ainsi que la formu-
lation des de´veloppements futurs sugge´re´s suit. Finalement, une conclusion re´sume l’ensemble
du travail re´alise´ dans ce me´moire.
4CHAPITRE 1
ACTIVITE´ NEURONALE CHIMIQUE ET ME´THODES DE DE´TECTION in
vivo
Ce premier chapitre a pour objectif la pre´sentation du contexte ge´ne´ral dans lequel s’ins-
crit le de´veloppement d’un module de de´tection de´die´ aux neurotransmetteurs. Dans un
premier temps, les notions biologiques de base concernant la nature et l’activite´ des neu-
rotransmetteurs ainsi que le milieu dans lequel ces substances e´voluent au sein du cortex
ce´re´bral humain sont succinctement de´crites. Ensuite, un aperc¸u des me´thodes de de´tection
principales actuellement utilise´es par les neuroscientifiques pour l’enregistrement de l’activite´
neurochimique in vivo, soit la microdialyse et la voltamme´trie, est pre´sente´. Les principes
d’ope´rations et les limitations associe´es a` chaque approche sont de´taille´s.
1.1 Conside´rations biologiques
Cette section pre´sente sommairement l’ensemble des notions biologiques en lien avec la
signalisation chimique module´e par les neurotransmetteurs, de la de´finition d’un neurone a`
l’explication des processus principaux en jeu dans la communication neuronale.
1.1.1 Neurone
Figure 1.1 Mode`le du neurone. Modifie´ a` partir de Long (2003)
Le neurone est conside´re´ comme l’unite´ fonctionnelle de base du cerveau, dont le mo-
de`le ge´ne´ral est illustre´ a` la Fig. 1.1. Le neurone est une cellule excitable, re´pondant aux
stimulations et pouvant convertir celles-ci en impulsions nerveuses par la cre´ation de po-
tentiel d’action ge´ne´re´ a` partir de son corps cellulaire, le soma. Les axones et dendrites de
5neurones diffe´rents entrent en contact et transmettent l’information en relayant le potentiel
d’action de cellule a` cellule via des structures spe´cialise´es appele´es synapses. Brie`vement,
les potentiels d’action correspondent a` une de´polarisation transitoire locale de la membrane
des neurones, module´e par un flux d’ions traversant les canaux ioniques, de part et d’autre
de cette membrane, tel qu’illustre´ a` la Fig. 1.2(a). En effet, la concentration des diffe´rents
ions dans le milieu intracellulaire et extracellulaire, soit principalement le Na+, le Cl-, le K-
et le Ca2+, cre´e´e une diffe´rence de potentiel de chaque coˆte´ de la membrane. Au repos ou
a` l’e´quilibre, ce potentiel transmembranaire est de -70 mV. Une perturbation de l’e´quilibre
e´lectrochimique du neurone modifie ce potentiel et lorsque le seuil de -55 mV est franchi, une
impulsion e´lectrique, dit potentiel d’action, est ge´ne´re´e le long de l’axone. Les trois phases
de ce phe´nome`ne, soit la de´polarisation, la repolarisation, et l’hyperpolarisation du potentiel
de la membrane du neurone sont illustre´s a` la Fig. 1.2(b). Le processus est re´versible et ne
durent que quelques millisecondes.
(a) (b)
Figure 1.2 (a) Canaux ioniques membranaires, tire´ de Harvey-Girard (2005). (b) Variation
temporelle et phases principales d’un potentiel d’action.
1.1.2 Cortex ce´re´bral
Le cortex ce´re´bral, illustre´ a` la Fig. 1.3(a), compose la masse la plus e´tendue de matie`re
grise relativement homoge`ne du cerveau. Cette structure est situe´e en surface du cerveau et
est le sie`ge des fonctions neurologiques e´labore´es, telles que la motricite´, la sensorialite´ et le
langage. Il comporte au total environ 10 milliards de neurones, avec une densite´ d’environ
10 millions de neurones par mm3, dispose´s en re´seaux et sous forme de diffe´rentes couches
(Fig. 1.3(b)). L’implant LSP a pour ambition de se glisser entre les neurones d’une certaine
re´gion cible´e du cortex afin d’y enregistrer l’activite´ chimique de´coulant des communications
neuronales produites par un ou plusieurs re´seaux de neurones.
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Figure 1.3 (a) Cerveau humain. (b) Couches neuronales du cortex ce´re´bral.
1.1.3 Communication neuronale
La communication entre les neurones est effectue´e graˆce aux contacts fonctionnels de
ceux-ci, appele´s synapses. Selon leur mode de transmission, il est possible d’identifier deux
types de synapses, soient les synapses e´lectriques et les synapses chimiques. Les synapses e´lec-
triques laissent passer un courant e´lectrique directement, c’est-a`-dire de fac¸on passive, a` l’aide
de canaux membranaires spe´cialise´s, appele´s jonctions communicantes, formant un contact
entre deux neurones. Bien que pre´sent dans tout le syste`me nerveux, ce type de synapse est
en nombre minoritaire par rapport a` ceux de nature chimique (Purves et Coquery (2005)).
Au contraire, les synapses chimiques (Fig. 1.4) ope`rent selon une transmission indirecte en
recourant a` la se´cre´tion de neurotransmetteurs. Ces agents chimiques libe´re´s des ve´sicules
synaptiques pre´sentes aux terminaisons des neurones dits pre´synaptiques s’associent aux re´-
cepteurs membranaires spe´cifiques des neurones dits postsynaptiques. Cette liaison engendre
la production d’un courant secondaire dans ces derniers. L’espace se´parant les neurones pre´-
et post-synaptiques est appele´ fente synaptique et a une dimension d’environ 20 nm.
La se´cre´tion des neurotransmetteurs dans le milieu extracellulaire se produit selon un
processus d’exocytose, soit un me´canisme par lequel les ve´sicules synaptiques fusionnent avec
la membrane plasmique du neurone pre´synaptique. La se´cre´tion est de´clenche´e par une aug-
mentation transitoire de la concentration de Ca2+ agissant sur les ve´sicules synaptiques et
enclenchant le de´versement des neurotransmetteurs dans la fente synaptique, tel qu’illustre´ a`
la Fig. 1.4. L’augmentation de Ca2+ dans les canaux calciques est cause´e par la modification
de la tension membranaire d’un neurone pre´synaptique engendre´ par l’arrive´e d’un potentiel
d’action a` sa terminaison. Les neurotransmetteurs diffuse´s dans la fente synaptique se lient
7Figure 1.4 Synapse chimique.
aux re´cepteurs membranaires spe´cifiques des neurones postsynaptiques, en fonction de leur
nature. En effet, comme un neurone peut relaˆcher plusieurs types de neurotransmetteurs
a` la fois, le nombre important de mole´cules et d’ions pre´sents dans la fente synaptique ne
peut eˆtre de´crypte´ que par une affinite´ tre`s spe´cifique des neurotransmetteurs envers leurs
re´cepteurs. Cette liaison re´cepteur-neurotransmetteur de´clenche a` son tour la ge´ne´ration de
signaux e´lectriques en ouvrant ou fermant les canaux ioniques situe´s sur la membrane du neu-
rone postsynaptique, transmettant ainsi l’information d’un neurone a` l’autre. Par ailleurs, la
nature excitatrice ou inhibitrice de la re´ponse e´lectrique transmise de´pend entre autres du
type de neurotransmetteur en jeu.
La vitesse de re´ponse des synapses et donc la variation temporelle de la concentration des
neurotransmetteurs dans la fente synaptique de´pendent du type de re´cepteur membranaire
auquel les neurotransmetteurs s’associent. Ce temps de re´ponse varie de quelques millise-
condes a` plusieurs secondes et voir minutes, selon les fonctions du syste`me nerveux re´gule´
par la communication (Kandel et al. (2013)). Ainsi, la concentration des neurotransmetteurs
varie en fonction des e´ve´nements neurologiques produits au cours du temps.
1.1.4 Proprie´te´s des neurotransmetteurs
Plus d’une centaine de neurotransmetteurs ont e´te´ identifie´s a` ce jour (Kandel et al.
(2013)), engendrant une diversification et une complexite´ conside´rable de la signalisation
chimique entre les neurones. Les neurotransmetteurs sont ge´ne´ralement classe´s en deux ca-
te´gories, de´pendant de leur taille, soit les neuropeptides et les neurotransmetteurs a` petites
mole´cules. Les neuropeptides sont compose´s de 3 a` 36 acides amine´s formant des mole´cules de
grande taille, telle que la substance P ou B-endorphine, agissant pour la plupart e´galement en
8tant qu’hormone. Les neurotransmetteurs a` petites mole´cules concernent les substances neu-
rochimiques compose´es d’un ou deux acides amine´s et englobent les neurotransmetteurs les
plus communs, tels que la dopamine, la se´rotonine, le glutamate ou le GABA. Leur diame`tre
est de l’ordre de quelques nanome`tres au plus. Le Tableau 1.1 de´taille la plage de concen-
tration physiologique des principaux neurotransmetteurs retrouve´s dans le cortex ce´re´bral,
selon (Robert et al. (1998)). E´galement, l’e´lectroactivite´, c’est-a`-dire la proprie´te´ d’induire
un transfert d’e´lectrons en re´ponse a` des stimuli e´lectrique, ainsi que le potentiel d’oxydore´-
duction (potentiel redox ) approximatif associe´. La me´thode de de´tection par voltamme´trie,
de´crite a` la section 1.2.2, fait re´fe´rence a` ces proprie´te´s e´lectrochimiques.
Tableau 1.1 Caracte´risation des neurotransmetteurs principaux, selon (Robert et al. (1998)
et Robinson et al. (2008))
.
Neuro- Charge* Concentration dans le E´lectroactif Potentiel
transmetteur cortex ce´re´bral humain redox **
Se´rotonine + 1–10 nM Oui +350 mV
Dopamine + 1–100 nM Oui +200 mV
Noradre´naline + 1–100 nM Oui +100 a` +250 mV
Epinephrine + 1–100 nM Oui -100 a` +450 mV
L-Glutamate – 5–100 µM Non Variable
Ace´thylcholine + 0,1–10 nM Non Variable
GABA 0 50–500 nM Non Variable
* Au pH physiologique de 7,4.
** Valeurs approximatives, de´pend du mate´riel de l’e´lectrode.
1.1.5 Composition du liquide intercellulaire ce´re´bral
Le liquide intercellulaire ce´re´bral, c’est-a`-dire le fluide dans lequel baigne l’ensemble des
composants du cerveau et du syste`me nerveux, incluant les neurotransmetteurs, est constitue´
d’eau et de plusieurs ions (cations et anions) dont la concentration et la charge ionique est
pre´sente´e au Tableau 1.2. La force ionique totale du fluide intercellulaire est de 0,2085, ou` 0,1
est attribue´ aux cations et 0,1085 aux anions (Robertson (2010)). La force ionique mesurant
la densite´ de charge est fonction de la concentration de tous les ions pre´sents dans la solution
et est donne´e par la relation de Lewis et Randall (Robertson (2010)), ou` c est la concentration
molaire et z le nombre de charges des ions implique´s :
1
2
∑
cz2 (1.1)
9Ainsi, le liquide e´chantillonne´ par le syste`me LSP, contenant les neurotransmetteurs, posse`de
une conductivite´ e´leve´. E´galement, ce liquide contient plusieurs mole´cules e´lectroactives en
grande concentration, dont les principales sont l’acide ascorbique (C6H8O6, 100–500 µM) et
l’acide urique (C5H4N4O3, 1–50 µM).
Tableau 1.2 Composition ionique du liquide intercellulaire ce´re´bral, selon (Robertson (2010))
.
Ions Concentration Charge ionique
molaire (mol/L)
Na+ 0,14 0,14
K+ 0,004 0,004
Mg2+ 0,004 0,016
Ca2+ 0,01 0,04
Cl- 0,105 0,105
HCO3- 0,05 0,05
PO4
3- 0,006 0,054
SO4
2- 0,002 0,008
1.1.6 Re´sume´ des principales caracte´ristiques de l’activite´ chimique neuronale
En fonction des donne´es physiologiques concernant la nature et l’activite´ des neurotrans-
metteurs de´crites aux sections pre´ce´dentes, il est possible d’en tirer les spe´cifications suivantes,
en lien avec l’unite´ de de´tection :
• Les concentrations physiologiques des neurotransmetteurs varient en fonction de leur
type et des e´ve`nements neurologiques, selon une plage allant du nanomolaire (nM) au
millimolaire (mM).
• La variation temporelle de la concentration des neurotransmetteurs est de l’ordre des
millisecondes a` la minute.
• Les neurotransmetteurs sont des nanoparticules et sont compose´s d’un ensemble de
substances chimiques pouvant eˆtre e´lectroactives ou non-e´lectroactives.
• Les neurotransmetteurs e´voluent dans un fluide hautement conducteur.
1.2 Me´thodes de de´tection in vivo des neurotransmetteurs
 L’e´tude de´taille´e de la dynamique des neurotransmetteurs dans des conditions physiolo-
giques ne´cessite l’e´laboration de me´thodes permettant de de´tecter leurs niveaux de concentra-
tion extracellulaires de fac¸on pre´cise. Cette section traite des me´thodes principales utilise´es a`
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ce jour, soit la microdialyse et la voltamme´trie, et fait e´tat des travaux de pointe concernant
les microsyste`mes miniaturisant celles-ci.
1.2.1 Microdialyse
La microdialyse est l’une des techniques les plus employe´es pour la caracte´risation in
vivo des neurotransmetteurs et autres mole´cules du fluide extracellulaire ce´re´bral et a e´te´
applique´e a` l’e´tude de nombreuses re´gions du cerveau (Plock et Kloft (2005)). Cette me´-
thode implique l’introduction chirurgicale d’une canule munie d’une membrane de dialyse
(Fig. 1.5) dans la re´gion ce´re´brale d’inte´reˆt. Un liquide ce´phalorachidien artificiel (aCSF)
est perfuse´ en continu a` travers la sonde, assurant les e´changes entre ce dernier et le liquide
ce´re´bral contenant les neurotransmetteurs. Ainsi, les mole´cules de faible taille traversent la
membrane semi-perme´able et le dialysat qu’ils forment avec le liquide ce´re´bral artificiel est
re´cupe´re´e pour une analyse externe de son contenu (Fig. 1.5). La composition chimique du
dialysat peut alors eˆtre analyse´e par une de´tection se´lective (i.e. anticorps) ou par des tech-
niques de se´paration complexes, telles que la chromatographie liquide a` haute performance,
l’e´lectrophore`se capillaire et la fluorescence induite par laser, en fonction des substances neu-
rochimiques cible´es.
Figure 1.5 Canule typique utilise´e pour la microdialyse ce´re´brale et section e´largie de la
canule, constitue´e d’une membrane semi-perme´able. Modifie´ de Robertson (2010).
La principale limitation associe´e a` cette me´thode est lie´e a` son temps d’analyse de´passant
les quelques minutes, empeˆchant une analyse en temps re´el de l’activite´ des neurotransmet-
teurs. En effet, la plupart des analyses par microdialyse utilisent un de´bit d’e´chantillonnage
de 1 µL/min, imposant un e´chantillonnage par intervalle de 10 minutes afin d’obtenir un vo-
lume de dialysat suffisant pour une analyse (Robinson et al. (2008)). E´galement, des le´sions
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tissulaires lie´es a` l’insertion de la sonde peuvent survenir en raison de sa largeur e´leve´e (env.
200 µm) par rapport a` la largeur des terminaux neuronaux (environ 1 µm), pouvant donc gra-
vement perturber l’environnement cellulaire ce´re´bral. Toutefois, l’analyse microdialytique in
vivo permet d’analyser une grande plage de substances neurochimiques avec une haute re´so-
lution chimique. En effet, cette re´solution n’est limite´e que par la membrane semi-perme´able
employe´e et l’utilisation d’une technique analytique approprie´e.
1.2.2 Voltamme´trie
Les premiers travaux employant la voltamme´trie, une technique e´lectrochimique com-
mune, pour une de´tection in vivo des neurotransmetteurs ont e´te´ re´alise´s par Adams et
ses colle`gues en 1970 (Adams (1976)). Depuis, cette me´thode a e´te´ largement de´veloppe´e
et utilise´e dans de nombreuses e´tudes neuroscientifiques afin de caracte´riser la communica-
tion neuronale chimique. La voltamme´trie exploite le fait que plusieurs neurotransmetteurs
sont e´lectro-actifs (voir Tableau 1.1), c’est-a`-dire qu’ils peuvent prendre part a` une re´action
d’e´lectrode ou qui peuvent eˆtre adsorbe´es sur l’e´lectrode. Ainsi, en provoquant des re´actions
e´lectrochimiques ou a` transfert de charges par l’application d’excitations e´lectriques pre´de´-
finies, une caracte´risation de leur activite´ est possible. La force ionique e´leve´e du liquide
biologique extracellulaire dans lequel baignent les neurotransmetteurs constitue un milieu
parfait pour cette me´thode ne´cessitant un milieu hautement conducteur (Robertson (2010)).
La me´thode voltamme´trique implique typiquement l’utilisation d’une e´lectrode de mesure,
d’une e´lectrode auxiliaire et d’une e´lectrode de re´fe´rence. Ces e´lectrodes sont positionne´es de
sorte a` garantir une continuite´ e´lectrique les unes par rapport aux autres et l’e´lectrode de
mesure est implante´e dans la re´gion d’inte´reˆt du cerveau. L’application d’une diffe´rence de
potentiel entre l’e´lectrode de mesure et l’e´lectrode de re´fe´rence, appele´ potentiel redox , pro-
voque une re´action e´lectrochimique non spontane´e produisant un courant faradique circulant
dans l’e´lectrode de mesure, engendre´ par l’oxydation ou la re´duction des composants e´lec-
troactifs pre´sents dans la re´gion ce´re´brale e´tudie´e. L’amplitude de ce courant faradique est
proportionnelle a` la concentration de ces substances. Le potentiostat (dispositif e´lectronique)
assure le controˆle pre´cis de la diffe´rence de tension entre l’e´lectrode de mesure et l’e´lectrode
de re´fe´rence selon des sche´mas d’excitations e´lectriques de´finis et procure une interface pour
mesurer le courant ge´ne´re´. Le principe d’ope´ration ge´ne´ral de la voltamme´trie applique´e a` la
de´tection ce´re´brale in vivo des neurotransmetteurs est illustre´ a` la Fig. 1.6.
Cette me´thode de de´tection offre un temps de re´ponse plus rapide que la microdialyse,
de l’ordre des millisecondes, de´pendant des excitations e´lectriques employe´es et des perfor-
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Figure 1.6 Principe de la voltamme´trie in vivo ce´re´brale. Une forme d’onde de tension tri-
angulaire est applique´e a` une microe´lectrode en fibre de carbone implante´e dans le liquide
ce´re´bral extracellulaire d’une re´gion cible´e, induisant l’oxydation et la re´duction subse´quente
de la dopamine. Modifie´ de (Robinson et al. (2008)).
mances e´lectroniques du potentiostat utilise´. Il est ainsi possible de de´tecter l’activite´ des
neurotransmetteurs en temps re´el. E´galement, la dimension des e´lectrodes utilise´es est faible.
Les microe´lectrodes de fibre de carbone d’un diame`tre de 5 µm sont les plus communes.
Elles sont encastre´es dans un capillaire de verre (Fig. 1.6). Cette faible taille re´duit les dom-
mages induits aux tissus ce´re´braux, meˆme apre`s une pe´riode aigue¨ d’implantation (Peters
et al. (2004)) et augmente la re´solution spatiale des mesures. Cependant, cette technique est
de´die´e a` la de´tection des neurotransmetteurs oxydables. Ne´anmoins, une de´tection indirecte
graˆce a` l’utilisation d’enzymes permet de pallier a` cette limitation majeure. Enfin, la me´thode
voltamme´trique offre une re´solution chimique qui de´pend du traitement de surface applique´
a` l’e´lectrode de mesure et de la technique e´lectrochimique utilise´e.
Principes e´lectrochimiques
Tel que mentionne´ pre´ce´demment, les substances e´lectroactives peuvent e´changer des e´lec-
trons avec une e´lectrode a` travers la production d’une re´action d’oxydore´duction, selon des
conditions analytiques de´finies, en particulier par le potentiel auquel cet e´change a lieu. Ce
processus d’oxydore´duction est exprime´ par l’e´quation 1.2 :
O + ne− ↔ R (1.2)
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ou` O repre´sente l’espe`ce oxyde´e, R l’espe`ce re´duite et n le nombre d’e´lectrons transfe´re´s lors
de la re´action. La Fig. 1.7 illustre de fac¸on de´taille´e les e´tapes survenant lors d’une re´action
e´lectrochimique a` l’interface d’une e´lectrode. Les espe`ces e´lectroactives se trouvent dans une
solution sous un e´tat d’oxydation ou de re´duction. Ces espe`ces diffusent pre`s de la surface
de l’e´lectrode (Osurf ou Rsurf). A` la surface, une re´action chimique se produit et l’espe`ce est
adsorbe´e (Oads ou Rads). L’e´change d’e´lectrons se produit a` l’e´tat adsorbe´. Enfin, les pro-
duits se de´sorbent de la surface et diffusent vers la solution bulk. Thermodynamiquement,
les re´actions redox sont soit spontane´es ou soit provoque´es. Le transfert d’e´lectrons dans une
re´action spontane´e engendre un potentiel caracte´ristique entre les deux e´lectrodes (potentiel
redox ).
Le taux de transfert d’e´lectron est gouverne´ par plusieurs processus, dont les principaux
sont lie´s au transfert de masse, au transfert d’e´lectrons a` la surface des e´lectrodes, aux
re´actions chimiques pre´ce´dentes ou suivant le transfert d’e´lectrons et aux autres re´actions
de surface telles que l’adsorption (l’adhe´sion d’atomes) ou la de´sorption (processus inverse
de l’adsorption) (Bard et Faulkner (2000)).
Techniques e´lectrochimiques pour la de´tection de neurotransmetteurs
Plusieurs types d’excitations e´lectriques pre´de´finies, aussi appele´s technique e´lectrochi-
mique, de´coulant de la voltamme´trie, telle que la chronoampe´rome´trie, la voltame´trie cyclique
(Cyclic Voltammatry—CV), a` pulses diffe´rentiels et a` ondes carre´es, permettent d’e´tudier la
Figure 1.7 E´tapes d’une re´action e´lectrochimique ge´ne´rale a` l’interface d’une e´lectrode. Mo-
difie´ de (Bard et Faulkner (2000)).
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cine´tique et les constituants d’une re´action e´lectrochimique. Cependant, trois techniques spe´-
cifiques ont e´te´ utilise´es extensivement pour le monitorage in vivo et in vitro des e´ve`nements
rapides survenant, soient l’ampe´rome´trie a` tension constante, la chronoampe´rometrie rapide
et la voltamme´trie cyclique a` scan rapide (Fast-Scan Cyclic Voltammetry—FSCV). La forme
d’onde de tension applique´e et la re´ponse du courant mesure´ a` l’e´lectrode de mesure en fonc-
tion du temps pour chacune de ces me´thodes sont illustre´es a` la Fig. 1.8. Chacune de ces
techniques offre des avantages et des inconve´nients (Michael et Wightman (1999)). L’ampe´-
rome´trie a` tension constante offre la meilleure re´solution temporelle, limite´e seulement par les
performances en termes du rapport signal-sur-bruit et de fre´quence d’e´chantillonnage du po-
tentiostat utilise´. Une re´solution chimique faible est obtenue par cette technique puisqu’il est
impossible de distinguer les composants du courant ge´ne´re´ lorsque plusieurs substances e´lec-
troactives sont pre´sentes dans la meˆme solution et re´agissent a` un potentiel redox semblable.
La chronoampe´rometrie rapide offre une bonne re´solution temporelle, avec une fre´quence
temporelle allant de 5 a` 25 Hz et une re´solution chimique moyenne via la caracte´risation
du ratio entre le courant de re´duction au temps du pic de courant d’oxydation et le courant
d’oxydation. Ce ratio e´tant spe´cifique au type de neurotransmetteurs. Enfin, la FSCV procure
une re´solution temporelle moyenne, de´termine´e par le taux de balayage (V/s) et les limites
de potentiel utilise´s pour chacune des ondes triangulaires, ainsi que le nombre de balayages
utilise´ par analyse. Cependant, cette me´thode offre une re´solution chimique e´leve´e puisque
les pics d’oxydation ou de re´duction de´termine´s correspondent aux signatures chimiques de
chaque substance.
(a) (b) (c)
Figure 1.8 Forme d’onde de tension applique´e (bas) et la re´ponse du courant mesure´ a` l’e´lec-
trode de mesure en fonction du temps (haut) pour la technique correspondante (a) d’ampe´ro-
me´trie a` tension constante (b) de chronoampe´rometrie rapide et (c) FSCV. Tire´e de (Michael
et Wightman (1999)).
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De´tection de neurotransmetteurs non e´lectroactifs
Afin de de´tecter les neurotransmetteurs non e´lectroactifs par une me´thode voltamme´-
trique, une de´tection indirecte via l’utilisation d’une enzyme est ge´ne´ralement employe´e
(Perry et al. (2009)). Brie`vement, les enzymes forment un groupe de prote´ines agissant en
tant qu’agent catalytique afin de convertir une substance, dit substrat, en produit, le tout
sans eˆtre consomme´ lors du processus. Ainsi, en enduisant l’e´lectrode de mesure avec un
enzyme spe´cifique, la substance neurochimique (substrat) interagit spe´cifiquement avec ce
dernier et produit un composant e´lectroactif qui ge´ne`re un transfert d’e´lectron de´tectable, tel
qu’illustre´ a` la Fig. 1.9. Conse´quemment, la concentration du substrat est obtenue via celle
du produit e´lectroactif ge´ne´re´ et de´tecte´, les deux e´tant proportionnels. Les enzymes agissent
e´galement en tant qu’e´le´ment de bioreconnaissance puisque ce sont des agents hautement
spe´cifiques dans leur action, ajoutant une se´lectivite´ e´leve´e a` la mesure.
Figure 1.9 Principe ge´ne´ral d’une re´action enzymatique.
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CHAPITRE 2
REVUE DE LA LITTE´RATURE
Ce deuxie`me chapitre passe d’abord brie`vement en revue les divers microsyste`mes de´ve-
loppe´s pour une de´tection de l’activite´ neurochimique. Ceci permet de pre´senter les travaux
de pointe existants en la matie`re et d’e´valuer la faisabilite´ de l’application des diffe´rentes
techniques a` l’unite´ de de´tection inte´gre´e du projet LSP. Suite a` cette revue, une bre`ve
discussion permet de justifier le choix du de´veloppement dans les prochains chapitres d’un
biocapteur base´ sur la me´thode voltamme´trique/ampe´rome´trique et ayant un potentiostat
inte´gre´ comme transducteur. En fonction des conside´rations biologiques e´nonce´es au chapitre
pre´ce´dent, les spe´cifications du potentiostat sont pre´cise´es et sa configuration d’e´lectrodes est
justifie´e. Une revue des architectures de potentiostat a` deux e´lectrodes re´pertorie´es dans la
litte´rature scientifique est pre´sente´e, suivie d’une comparaison ge´ne´rale de celles-ci.
2.1 Revue des microsyste`mes de´die´s a` la de´tection des neurotransmetteurs
Nous pre´sentons dans cette section les deux types principaux de microsyste`mes qui ont
e´te´ rapporte´s dans la litte´rature scientifique pour la de´tection des neurotransmetteurs, soient
les microsyste`mes a` microdyalise rapide et les biocapteurs e´lectrochimiques inte´gre´s.
2.1.1 Microsyste`mes a` microdialyse rapide
Graˆce aux progre`s re´cents des techniques de microfabrication, plusieurs groupes de re-
cherche ont propose´ des plateformes microfluidiques sur puces inte´grant une sonde de mi-
crodialyse et une technique de de´tection analytique, destine´es a` des mesures in vivo. Cette
inte´gration a` l’avantage de re´duire conside´rablement le temps d’analyse, passant de l’ordre
des dizaines de minutes a` quelques secondes, tout en conservant la sensibilite´ de la me´thode.
En effet, ces syste`mes permettent l’utilisation d’un de´bit d’e´chantillonnage beaucoup plus
faible, engendrant un plus haut taux de re´cupe´ration de l’e´chantillon et contribuant a` une
re´solution temporelle plus e´leve´e (Croushore et Sweedler (2013)). Cependant, l’unite´ d’ana-
lyse de ces microsyste`mes reste externe due a` leur grande complexite´.
Par exemple, Nandi et al. (2010) et le groupe de Kenedy (Wang et al. (2009)) ont tous
deux propose´ un microsyste`me forme´ d’un microcanal en PDMS dans lequel est se´pare´ le
dialysat re´cupe´re´ par une sonde de microdialyse, via la me´thode d’e´lectrophore`se capillaire
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(a) (b)
Figure 2.1 (a) Dispositif a` 2 puces microfluidiques propose´ par (Wang et al. (2009)). (b)
Approche propose´ par (Song et al. (2012)).
(EC). Dans les deux cas, une unite´ externe de fluorescence induite par laser permet d’analyser
les solutions ce´re´brales. Par l’utilisation d’un syste`me a` flux segmente´ inge´nieux permettant
de re´duire la dispersion des analytes dans le microcanal, illustre´ a` la Fig. 2.1(a), le groupe
de Kennedy (Wang et al. (2009)) re´alise une de´tection de neurotransmetteurs de faible taille,
tels que le glutamate et l’aspartate, en moins de 35 secondes. La premie`re puce cre´er des
bouchons contenant le dialysat et des agents fluoroge´niques. Ces bouchons circulent dans
la strucure EC pour une se´paration et de´tection par fluorescence. Le groupe de Kennedy
propose e´galement un syste`me semblable a` (Wang et al. (2009)), illustre´ a` la Fig. 2.1(b) dans
une autre publication (Song et al. (2012)). Cette fois, une unite´ externe de spectroscopie de
masse a` ionisation secondaire (MS) procurant des mesures in vivo d’ace´tylcholine avec une
re´solution de 5 secondes est pre´sente´e.
2.1.2 Biocapteurs e´lectrochimiques CMOS
Les biocapteurs e´lectrochimiques constituent le groupe le plus vaste et ancien des capteurs
chimiques, dont plusieurs types ont e´te´ commercialise´s (Hierlemann et Baltes (2003)). C’est
e´galement la me´thode qui est la plus compatible avec les proce´de´s CMOS (Ronkainen et al.
(2010), Wang (2011)). Ainsi, plusieurs microsyste`mes base´s sur ceux-ci ont e´te´ propose´s dans
la litte´rature pour la de´tection des neurotransmetteurs.
Les capteurs sont des dispositifs qui enregistrent un changement physique, chimique ou
biologique et le convertissent en signal mesurable (Wang et Liu (2011)). Les capteurs chi-
miques ou biocapteurs sont ge´ne´ralement compose´s d’une couche biore´ceptrice (i.e. enzyme,
anticorps, cellules, etc.) se liant spe´cifiquement a` l’analyte d’un e´chantillon et qui est connec-
te´e a` un transducteur. Dans le cas d’un biocapteur e´lectrochimique, le transducteur de´tecte
les changements cause´s par une re´action e´lectrochimique entre l’espe`ce chimique et le cap-
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Figure 2.2 Composants ge´ne´raux d’un biocapteur e´lectrochimique inte´gre´ typique.
teur pour mesurer un parame`tre physique et le transformer en signal e´lectrique (i.e. courant,
tension, fre´quence, etc.).
La re´action e´lectrochimique de´clenche´e ge´ne`re typiquement un courant (ampe´rome´trie/
voltamme´trie), une tension ou une charge accumule´e mesurable (potentiome´trie) ou alte`re
les proprie´te´s de conduction d’un medium entre les e´lectrodes (conductome´trie). Les mesures
ampe´rome´triques/voltamme´triques sont ge´ne´ralement effectue´es avec un potentiostat inte´gre´,
tel que stipule´ pre´ce´demment. Les capteurs potentiome´triques inte´gre´s les plus utilise´s sont
base´s sur les transistors a` effet de champ (Field Effect Transistor—FET), soient les tran-
sistors a` effet de champ sensibles aux ions (Ion-Sensitive Field Effect Transistor—ISFET)
et les transistors a` effet de champ avec enzyme (Enzyme Field Effect Transistor—ENFET).
Enfin, les transducteurs conductome´triques principaux sont les capteurs capacitifs. Le signal
e´lectrique produit par ces transducteurs est envoye´ a` une unite´ de traitement afin de le re-
convertir en parame`tre physique. Une interface usager permet par la suite de visualiser le
parame`tre physique capte´. La Fig. 2.2 illustre ces diffe´rentes e´tapes.
Les microsyste`mes principaux re´pertorie´s dans la litte´rature pour une de´tection des neu-
rotransmetteurs sont pre´sente´s aux sections suivantes.
Biocapteur voltamme´trique/ampe´rome´trique
Quelques groupes de recherche ont propose´ au cours des dix dernie`res anne´es des bio-
capteurs e´lectrochimiques inte´gre´s, base´s sur une de´tection voltamme´trique des neurotrans-
metteurs. Ces derniers comportent ge´ne´ralement une matrice de microe´lectrodes directement
couple´e a` un potentiostat dont le circuit complet est inte´gre´. Ainsi, cette plateforme miniatu-
rise´e peut eˆtre entie`rement implante´e dans le cerveau et transmettre ses re´sultats d’analyse
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via une communication par radiofre´quences. Cette miniaturisation permet une acquisition
des donne´es ce´re´brales in vivo sur le long terme.
Le groupe Thakor de l’Universite´ Johns Hopkins, actif depuis une dizaine d’anne´es, a
de´veloppe´ plusieurs composants d’un biocapteur CMOS de´die´ a` l’enregistrement de l’activite´
in vivo des neurotransmetteurs et des potentiels de champ e´lectrophysiologiques des neurones
(Murari et al. (2005a), Mollazadeh et al. (2006), Mollazadeh et al. (2009), Stanacevic et al.
(2007), Murari et al. (2005b) et Naware et al. (2003)). La plateforme propose´e a` la Fig. 2.3
comprend une puce de´die´e a` un potentiostat inte´gre´ de 16 canaux, une deuxie`me a` la trans-
mission de donne´es et d’e´nergie selon une modulation LSK et une autre aux traitements des
champs de potentiels (Fig. 2.3(b)). E´galement, l’e´quipe a introduit des matrices d’e´lectrodes
de´die´es principalement a` la de´tection d’oxyde nitrique, un neurotransmetteur gazeux (Na-
ware et al. (2003)). Malgre´ plusieurs publications sur le sujet, aucune ne fait encore e´tat de
mesures expe´rimentales provenant d’un prototype complet.
(a) (b)
Figure 2.3 Biocapteur inte´gre´ implantable, selon le groupe Thakor : (a) Concept envisage´
(Murari et al. (2005a)). (b) Sche´ma des composants du biocapteur implantable propose´ par
(Mollazadeh et al. (2006)).
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(a) (b)
Figure 2.4 Microsyste`me voltamme´trique propose´ par Nazari et al. (2013). (a) Micrographe
du potentiostat inte´gre´ de 96 canaux et des microe´lectrodes. (b) Chambre fluidique pour la
de´tection de dopamine.
E´galement, d’autres groupes travaillent sur l’analyse de l’activite´ neurochimique selon
une approche in vitro, applique´e a` des cultures cellulaires. Le groupe Lindau a de´veloppe´ des
biocapteurs ampe´rome´triques CMOS compose´s d’une matrice de potentiostats (Ayers et al.
(2007)) couple´e a` une matrice de 100 microe´lectrodes de platine, pour l’identification in vitro
des effets de drogues sur le processus d’exocytose des cellules neuronales (Kim et al. (2013)).
Le prototype est valide´ avec l’enregistrement de l’activite´ non se´lective des neurotransmet-
teurs libe´re´s d’une ve´sicule de cellules chromaffines, cultive´es directement sur le biocapteur.
Le groupe Genov, anciennement lie´ au groupe de Thakor, a re´cemment propose´ un bio-
capteur sous la technologie 0.35 µm CMOS, compose´ d’une matrice de 8×12 potentiostats,
couple´e a` une matrice de microe´lectrodes d’or et d’un re´seau de multicanaux sur la meˆme
puce (Fig. 2.4), voue´e a` l’enregistrement neurochimique in vitro des cultures cellulaires ou
des tranches de tissus ce´re´braux (Nazari et al. (2013)). Les me´thodes e´lectrochimiques d’am-
pe´rome´trie a` potentiel constant, de voltamme´trie cyclique et la spectroscopie d’impe´dance
peuvent eˆtre re´alise´es. Le biocapteur inte´gre´ est actuellement conc¸u pour la de´tection d’un
seul neurotransmetteur, la dopamine, par l’utilisation d’une chambre fluidique de compres-
sion e´tanche contenant la matrice d’e´lectrodes de mesure. Bien que l’application directe de
ces microsyste`mes ne soit destine´e qu’a` des mesures in vitro, ceux-ci de´montrent l’inte´gration
comple`te d’un biocapteur e´lectrochimique de´die´ aux neurotransmetteurs.
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Biocapteur capacitif
Les capteurs capacitifs ont de´montre´ une grande sensibilite´ et efficacite´ dans des applica-
tions permettant la de´tection de bioparticules de grande taille, telle que des fragments d’ADN
(C. Berggren et Johansson (1999), Stagni et al. (2006)), ou des cellules (Teeparuksapun et al.
(2012), Prakash et Abshire (2007)). Cependant, outre pour la de´tection d’ions me´talliques,
tre`s peu de travaux concernant les capteurs capacitifs se penchent sur la de´tection de mole´-
cules de faible taille, tel que les neurotransmetteurs.
(a) (b)
Figure 2.5 Capteur capacitif propose´ par (Lu et al. (2010)).(a) Principe d’ope´ration pour une
de´tection de la dopamine. (b) Micrographe des e´lectrodes de mesures CMOS.
Le groupe Lu de l’Universite´ National Tsing Hua a` Taiwan est le seul re´pertorie´ dans
la litte´rature ayant propose´ un capteur capacitif inte´gre´ avec des microe´lectrodes de taille
sous-µm, couvertes d’une couche de bioreconnaissance a` base d’acide carboxy-phenylboronic
(CPBA) pour la de´tection de la dopamine (Lu et al. (2010), Wang et Lu (2010), Lu et al.
(2010)). L’architecture principale de ce prototype est illustre´e a` la (Fig. 2.5). Les quelques
publications qui y sont associe´es pre´sentent des re´sultats ou` le temps de re´ponse est de l’ordre
des minutes, empeˆchant donc une de´tection en temps re´el, ainsi qu’une faible se´lectivite´
avec les analytes qui partage une structure mole´culaire semblable avec la dopamine, telle
que l’adre´naline. Une grande part de la recherche lie´e aux capteurs capacitifs est de´die´e au
de´veloppement de cette couche de reconnaissance, e´tant un e´le´ment critique majeur. Tre`s peu
de travaux pre´sentent cependant une couche d’immobilisation de´die´e a` un neurotransmetteur.
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Biocapteur ISFET et ENFET
Les ISFET sont de´die´s a` la de´tection d’ions alors que les ENFET sont des ISFET en-
duits d’une couche d’enzyme afin de de´tecter les analytes non-e´lectroactifs. Concernant notre
application, les avantages principaux de ces biocapteurs incluent leur sensibilite´ tre`s e´leve´e,
une ope´ration a` faible consommation de puissance ainsi que la taille toujours plus re´duite
des FET. Cependant, le temps de re´ponse et de re´cupe´ration entre les mesures demeure trop
e´leve´ pour effectuer des mesures en temps re´el. Par ailleurs, les ENFET sont aussi limite´s
par la de´pendance de la re´ponse au degre´ d’immobilisation des enzymes sur la grille affec-
tant la performance et la sensibilite´ du dispositif (D.Grieshaber et al. (2008)). La Fig. 2.6
pre´sente un exemple de biocapteurs ISFET se´lectifs a` la de´tection de la dopamine, ainsi que
son circuit de lecture (readout circuit) imple´mente´ sur une puce CMOS (Li et al. (2010)),
e´galement de´veloppe´ par le groupe Lu. Une membrane de CBPA de´pose´e sur l’oxyde de la
grille re´agit avec la dopamine de sorte a` produire une augmentation de courant dans l’ISFET
ensuite de´tecte´ par le circuit de lecture.
(a) (b)
Figure 2.6 (a) ISFET de type-p pour la de´tection de dopamine. (b) Micrographe du dispositif
ISFET et son circuit de lecture CMOS inte´gre´ sur puce (Li et al. (2010)).
2.2 Justification du type de de´tection choisie
Selon la revue de la litte´rature e´tablie pre´ce´demment, une de´tection par me´thode vol-
tamme´trique/ampe´rome´trique semble eˆtre la plus prometteuse en termes de de´veloppement
d’une unite´ de de´tection inte´gre´e pour notre application. Dans le cas des microsyste`mes a`
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microdialyse rapide, la complexite´ de l’unite´ d’analyse de l’e´chantillon liquide ce´re´bral reste
une limitation non ne´gligeable a` l’inte´gration entie`re du syste`me. Pour ce qui est de la me´-
thode voltamme´trique/ampe´rome´trique, les technologies d’inte´gration actuelle permettent
une inte´gration comple`te du syste`me, e´galement de´montre´e par les divers travaux de pointe
concernant les biocapteurs avec potentiostat qui ont e´te´ pre´sente´s. Enfin, cette me´thode est
celle qui a e´te´ la plus explore´e pour la de´tection et la quantification des neurotransmetteurs,
de manie`re in vitro et in vivo. E´galement, la litte´rature abonde de travaux concernant le
de´veloppement de traitement de surface pour les e´lectrodes de mesure de´die´e a` augmenter
la se´lectivite´ et la sensibilite´ de la re´ponse aux neurotransmetteurs e´lectroactifs ou non-
e´lectroactifs les plus communs (Wang (2005)). Une approche utilisant des capteurs capacitifs
ou des ISFET/ENFET est juge´e plus risque´e selon les re´sultats parus dans la litte´rature a` ce
sujet, ces derniers n’atteignant pas la re´solution temporelle ne´cessaire pour une de´tection en
milieu in vivo.
Cependant, il est important de souligner que dans l’ensemble des microsyste`mes a` base de
biocapteurs voltamme´triques/ampe´rome´triques re´pertorie´s, aucun n’est totalement optimise´
pour une de´tection des neurotransmetteurs en milieu in vivo. En effet, aucun ne fait re´ellement
e´tat des proble´matiques lie´es a` la sensibilite´ et a` la se´lectivite´ des mesures, pourtant critique
dans le cadre d’une de´tection simultane´e de plusieurs neurotransmetteurs e´voluant dans un
milieu complexe et ou` l’utilisation de microe´lectrodes peut limiter la plage de concentration
de´tecte´e en diminuant le ratio signal sur bruit. Nous proposons dans les prochains chapitres
un module de de´tection base´ sur des biocapteurs voltamme´triques/ampe´rome´triques utilisant
un potentiostat inte´gre´ re´pondant au comportement in vivo des neurotransmetteurs rapporte´
dans la litte´rature et des e´lectrodes de mesure fonctionnalise´es qui permettent d’offrir une
sensibilite´ et une se´lectivite´ e´leve´e.
Par ailleurs, noter que les biocapteurs a` transduction optique et conductome´trique n’ont
pas e´te´ retenus pour notre application puisqu’ils ne re´pondent pas aux spe´cifications sou-
haite´es. En effet, dans le cas des biocapteurs optiques, l’inte´gration avec une technologie
CMOS reste difficile du a` la complexite´ des composants requis. Pour leur part, les biocap-
teurs conductome´triques sont incompatibles avec le milieu hautement conducteur et complexe
du liquide intercellulaire ce´re´bral, tel que de´taille´ a` la section 1.1.5, limitant conside´rablement
la sensibilite´ des mesures possibles (Xing et al. (2013)).
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2.3 E´laboration du potentiostat
La section suivante aborde les e´le´ments pre´liminaires a` la conception de l’architecture e´lec-
tronique du potentiostat de´die´ a` la de´tection in vivo des neurotransmetteurs, soit la de´finition
des spe´cifications et le choix d’une configuration d’e´lectrodes. E´galement, une description et
une comparaison des architectures principales propose´es dans la litte´rature sont effectue´es
afin de situer l’architecture du potentiostat e´labore´e, pre´sente´e au chapitre suivant.
2.3.1 Spe´cifications du potentiostat
En fonction des conside´rations biologiques e´nonce´es a` la section 1.1.6 et des caracte´ris-
tiques du syste`me LSP de´veloppe´, les spe´cifications de´taille´es de l’unite´ de de´tection sont
e´nonce´es :
Spe´cification 1 : Grande plage dynamique d’entre´e et re´solution e´leve´e
Les concentrations physiologiques des neurotransmetteurs du cortex ce´re´bral varient sur la
plage des nM au mM, de´pendant du type de neurotransmetteur et de l’activite´ neurologique
des neurones associe´e. Ces concentrations ge´ne`rent des courants redox variant de l’ordre des
picoampe`res aux microampe`res, en prenant en compte que l’aire effective des e´lectrodes de
mesure est de l’ordre des µm2 (voir 3.2 et 3.3). Ainsi, afin de couvrir un enregistrement de
l’ensemble des valeurs de courants possibles et d’offrir l’outil d’exploration le plus flexible,
le potentiostat doit procurer une large plage dynamique d’entre´e de plus de 100 dB. Par
ailleurs, une re´solution de l’ordre du picoampe`re est recherche´e. Pour ce faire, le potentiostat
doit eˆtre conc¸u de sorte a` ge´ne´rer un faible bruit d’entre´.
Spe´cification 2 : Fre´quence d’e´chantillonnage de l’ordre des kHz
Selon les donne´es temporelles de l’activite´ neurochimique, variant de quelques millisecondes
aux secondes, un syste`me de de´tection posse´dant une fre´quence d’e´chantillonnage de l’ordre
des kHz est recherche´ afin d’effectuer des mesures se rapprochant le plus du temps re´el. La
capacite´ d’effectuer des mesures de quantification en temps re´el est importante puisqu’elle
permettrait de suivre l’e´volution continue de la libe´ration des neurotransmetteurs.
Spe´cification 3 : Consommation de puissance faible
Un potentiostat a` faible consommation de puissance est e´galement recherche´, puisque le dis-
positif LSP a` la finalite´ d’un implant biome´dical destine´ au cerveau humain. En effet, la
tempe´rature maximale admissible dans le cortex humain ne peut augmenter de plus de 1◦C
avant d’endommager les tissus ce´re´braux, ce qui limite la densite´ de puissance totale du
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syste`me a` 80 mW/cm2 (Kim et al. (2006)). Afin de re´duire la consommation totale, chaque
composant doit limiter sa production d’e´nergie au minimum pour atteindre une biocompatibi-
lite´ viable. Par ailleurs, une faible consommation de puissance implique une faible dissipation
de chaleur, recherche´e afin d’e´viter une de´naturation thermique des mole´cules sous analyse.
Une puissance analogique de moins de 100 µW est alloue´e pour chaque canal de mesure.
Spe´cification 4 : Inte´gration avec une technologie CMOS
Les circuits e´lectroniques du syste`me LSP de´ja` en place sont inte´gre´s avec une technologie
CMOS. Par souci de compatibilite´, le potentiostat de´veloppe´ sera e´galement conc¸u a` partir
de cette technologie d’inte´gration. Ceci n’induit pas de proble`me au niveau de la concep-
tion puisque la technologie CMOS est la plus compatible avec la fabrication de biocapteur
e´lectrochimique (Hierlemann et Baltes (2003)).
2.3.2 Choix de la configuration d’e´lectrodes
Deux configurations d’e´lectrodes sont ge´ne´ralement associe´es a` un potentiostat, dites a`
deux ou a` trois e´lectrodes, tel qu’illustre´ a` la Fig. 2.7. La configuration a` deux e´lectrodes
est compose´e d’une WE et d’une RE. La tension redox est maintenue entre RE et WE et
le courant circulant dans WE est mesure´ par le potentiostat. Cette configuration a pour
de´savantage qu’un courant peut e´ventuellement circuler dans RE et polariser cette e´lectrode,
modifiant la tension applique´e entre RE et WE et de´gradant sa stabilite´ au cours du temps,
diminuant ainsi la pre´cision de la mesure. L’ajout d’une troisie`me e´lectrode (Fig. 2.7(b)),
nomme´ contre-e´lectrode (Counter Electrode—CE), permet de maintenir RE a` une tension
constante. En effet, le potentiostat controˆle la tension entre WE et RE en envoyant du cou-
(a) (b)
Figure 2.7 Potentiostat a` configuration de (a) deux-e´lectrodes (b) trois-e´lectrodes.
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rant entre WE et CE via un syste`me de re´troaction base´ sur un amplificateur.
Dans le cadre de notre application, une configuration a` deux e´lectrodes est choisie. En
effet, puisque de tre`s faibles courants sont mesure´s, de l’ordre du picoampe`re au microam-
pe`re, et que la densite´ du courant est conside´re´e comme assez faible (< 100 µA/cm2), seul
un courant ne´gligeable est estime´ circuler dans RE (Bard et Faulkner (2000)). Par ailleurs,
l’utilisation d’une me´thode e´lectrochimique d’ampe´rome´trie a` tension constante ne ne´cessite
pas l’application d’une tension redox pre´cise et un ajustement au cours du temps de la tension
WE est possible. Ce type de syste`me implique e´galement une imple´mentation plus simple,
ge´ne´ralement moins couˆteuse en espace et en consommation de puissance. Enfin, il serait
toujours possible de corriger la tension a` la WE en caracte´risant pre´alablement l’impact du
vieillissement de la RE sur les performances du syste`me.
Figure 2.8 Mode`le e´lectrique simplifie´ de la configuration a` deux e´lectrodes.
La Fig. 2.8 illustre le mode`le e´lectrique simplifie´ d’une configuration a` deux e´lectrodes
de mesure. Cp repre´sente la capacite´ de la double couche capacitive, se formant a` l’interface
e´lectrode-e´lectrolyte et varie en fonction de la tension applique´e aux e´lectrodes. Ce parame`tre
repre´sente l’habilite´ de l’e´lectrode a` engendrer un flux de charges selon un proce´de´ non fa-
radique (Merrill et al. (2005)). Rp repre´sente la re´sistance faradique cre´e´e par le transfert
d’e´lectrons entre l’e´lectrode et l’e´lectrolyte, de´pendant de la concentration des analytes e´lec-
troactifs pre´sents a` la surface de l’e´lectrode. Enfin, Rs repre´sente la re´sistance ohmique de la
solution e´lectrolytique dans laquelle baignent les e´lectrodes. Il est ne´cessaire de prendre en
compte ce mode`le lors de la conception du potentiostat.
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2.3.3 Revue des potentiostats CMOS a` deux e´lectrodes
Plusieurs architectures de potentiostats inte´gre´s ont e´te´ de´crites dans la litte´rature de-
puis l’ave`nement des circuits inte´gre´s. De la plus e´le´mentaire des formes, impliquant un
amplificateur diffe´rentiel simple et ne posse´dant qu’un seul canal de mesure, allant jusqu’a`
une configuration multicanal controˆle´e nume´riquement. Ces architectures utilisent toutes une
conversion de l’amplitude du courant entrant a` l’e´lectrode de mesure en une unite´ de mesure
e´lectrique d’amplitude proportionnelle, suivie ge´ne´ralement d’un e´tage de conversion digitale.
(a) (b)
Figure 2.9 Potentiostat propose´ par Turner et al. (1987) : (a) Sche´ma-bloc. (b) Circuit CMOS
.
Le premier potentiostat CMOS a` deux e´lectrodes a e´te´ propose´ par Turner et al. en
1987. Son architecture, illustre´e a` la Fig. 2.9(a), est compose´e d’un amplificateur ope´ration-
nel simple couple´ d’un transistor cascode (M14). Cet e´tage d’entre´e appele´e convoyeur de
courant assure le controˆle de la tension de polarisation constante Va entre l’e´lectrode WE
et RE, ainsi que la re´cupe´ration du courant entrant a` l’e´lectrode WE. Ce courant est en-
suite converti proportionnellement en tension graˆce a` un e´tage de sortie muni d’un miroir
de courant couple´ d’une re´sistance. La Fig. 2.9(b) illustre le circuit complet du potentiostat
propose´. Malgre´ l’avantage de la simplicite´ de cette topologie, celle-ci est limite´e en termes
de performances dues a` l’e´tage de sortie employe´ qui engendre des erreurs de non-line´arite´
et de me´sappariement. En effet, la plage des courants redox mesure´e est limite´e a` l’ordre du
nanoampe`re, allant de 0,1 nA a` 3,5 µA, avec une faible re´solution en plus de consommer un
niveau e´leve´ de puissance, soit 2 mW.
Ainsi, suite a` cette premie`re publication, de multiples autres architectures ont e´te´ propo-
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se´es dans la litte´rature incluant ge´ne´ralement un e´tage de nume´risation des donne´es tout en
permettant des mesures de courant d’amplitude plus faible avec une re´solution des mesures
ame´liore´e et une diminution de la consommation de puissance du syste`me. Ces topologies
ont e´te´ regroupe´es selon quatre cate´gories, soit les potentiostats avec capacite´s commute´es,
les potentiostats base´s sur les miroirs de courant, les potentiostats base´s sur les mesures de
temps et les potentiostats base´s sur les modulateurs sigma-delta. Les principes d’ope´ration,
les avantages et les limitations de ces topologies associe´es aux spe´cifications du potentiostat
e´nonce´s a` la section 2.3.1 sont pre´sente´s aux sections suivantes.
Potentiostat avec capacite´s commute´es
L’utilisation d’une capacite´ commute´e, agissant comme e´le´ment d’impe´dance au lieu de
re´sistance, a e´te´ exploite´e dans plusieurs designs de potentiostat afin de de´tecter de faibles
courants. Kakerow et al. (1995) ont propose´ l’utilisation d’un inte´grateur analogique pro-
grammable, tel qu’illustre´ a` la Fig. 2.10(a). Ce circuit amplifie le courant d’entre´e avec une
technique de capacite´ commute´e. Lors de la pe´riode active Ts du signal d’horloge de controˆle,
l’inte´grateur charge une capacite´ (Cint) avec le courant entrant a` WE (IW ). La tension de
sortie de l’inte´grateur VW a` la fin de cette phase active est line´airement proportionnelle a`
IW :
(a) (b)
Figure 2.10 Potentiostat propose´ par Kakerow et al. (1995) : (a) E´tage d’entre´e avec inte´gra-
teur programmable. (b) E´tage d’amplification avec amplificateur a` capacite´s commute´es.
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VW =
Ts
Cint
× IW (2.1)
Cette tension est par la suite e´chantillonne´e par un autre amplificateur a` capacite´ commute´e
qui l’amplifie selon un facteur fixe C1/C2 (Fig. 2.10(b)). En ajustant la valeur de Cint via
une deuxie`me capacite´ programmable CRange, le facteur d’amplification du circuit est modifie´
permettant une adaptation a` une plus grande plage de courant. Des courants redox allant
jusqu’a` 100 nA a` une fre´quence de 2 kHz peuvent eˆtre de´tecte´s a` partir de ce circuit origi-
nalement fabrique´ a` partir d’une technologie 1µm CMOS. Le de´savantage principal de cette
architecture est lie´ aux quatre signaux de controˆle ne´cessaires a` son fonctionnement ainsi
qu’au re´glage manuel de CRange. E´galement, une faible re´solution des mesures est obtenue,
due principalement a` l’injection de charge ge´ne´re´e par la commutation de plusieurs interrup-
teurs.
E´galement, Breten et al. (2000) ont propose´ un potentiostat base´ sur l’utilisation d’un
DAC a` pente double constitue´ d’un amplificateur avec une capacite´ d’inte´gration, tel qu’illus-
tre´ a` la Fig. 2.11. L’e´tage d’entre´e est compose´ de deux convoyeurs de courant, traitant les
courants d’oxydation ou de re´duction. Ces convoyeurs sont compose´s d’un transistor cas-
code et d’un amplificateur a` re´troaction permettant de maintenir une tension stable a` WE
et de re´cupe´rer le courant WE (Imes) avec une impe´dance faible. Le courant Imes charge la
capacite´ d’inte´gration du convertisseur a` double pente pendant un temps d’inte´gration fixe.
Apre`s cette pe´riode, le courant de re´fe´rence Iref est connecte´ a` l’entre´e du convertisseur et
la capacite´ est de´charge´e. La commutation entre le courant Imes et Iref est effectue´e par un
pont de quatre commutateurs. Le temps de de´chargement est directement proportionnel a`
Imes et est mesure´ par un circuit de temporisation nume´rique. Le circuit est imple´mente´ avec
une technologie 0,7 µm CMOS et permet une de´tection d’un courant redox maximum de 5
nA avec une re´solution de 1 pA et un temps de conversion de 200 ms. Malgre´ une grande
re´solution, ce circuit de complexite´ moyenne a une fre´quence d’e´chantillonnage plus faible
que 1 kHz.
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Figure 2.11 Sche´ma-bloc du potentiostat propose´ par Breten et al. (2000)
Plus re´cemment, un autre circuit incluant une capacite´ comme e´le´ment d’inte´gration a e´te´
propose´ par Ayers et al. (2007), illustre´ a` la Fig. 2.12. Cette configuration est compose´e d’un
e´tage d’entre´e de type convoyeur de courant. Le courant redox produit par WE (Iin) charge
la capacite´ qui le convertit en valeur de tension en sortie. Avant chaque mesure la capacite´
est recharge´e a` la tension d’alimentation par un transistor interrupteur place´ en paralle`le et
active´ par un signal d’horloge de controˆle. En utilisant une capacite´ d’inte´gration de 50 pF,
des courants de 100 fA a` 500 pA sont de´tecte´s avec une fre´quence d’e´chantillonnage de 2 kHz.
Ce circuit a comme de´savantage principal d’avoir une plage dynamique de courant tre`s limite´e.
Figure 2.12 Sche´ma-bloc du potentiostat imple´mente´ par Ayers et al. (2007).
Potentiostat base´ sur des miroirs de courant
Bandyopadhyay et al. (2002) ont propose´ un potentiostat dont l’e´tage d’entre´e est compose´
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d’un convoyeur de courant couple´ de miroirs de courant a` gain programmable, tel qu’illustre´
a` la Fig. 2.13. Le courant acquis a` WE (Iin) est amplifie´ a` travers une se´rie de 6 miroirs de
courant PMOS et NMOS offrant 16 gains programmables et est envoye´ a` un DAC sigma-
delta de mode courant pour une conversion en valeur nume´rique. L’amplification en mode
courant permet d’e´largir la plage dynamique. E´galement, l’utilisation de transistors PMOS
et NMOS permet une de´tection bidirectionnelle des courants d’oxydation et de re´duction.
Le circuit a e´te´ imple´mente´ avec une technologie 0,5 µm CMOS et consomme 0,5 mW. Des
courants allant du pA au µA sont de´tectables a` une fre´quence d’e´chantillonnage de 250 Hz.
L’avantage de cette configuration est la de´tection d’une large plage de courant, aux de´pens
d’une complexite´ et d’une consommation de puissance e´leve´e, ainsi que d’une faible pre´cision.
Figure 2.13 Convoyeur de courant et miroir de courant a` gain programmable propose´ par
(Bandyopadhyay et al. (2002)).
Potentiostat base´ sur des mesures de temps
Narula et Harris (2006) ont propose´ en 2006 un potentiostat conc¸u avec une technologie 0,5
µm CMOS, convertissant l’amplitude du courant redox directement en mesure de temps. Un
tel potentiostat de´pend du temps de charge ou de de´charge d’une capacite´ (C) a` une certaine
tension Vc, qui est line´airement proportionnelle a` l’amplitude du courant redox d’entre´e (i)
re´cupe´re´ a` la WE, tel qu’exprime´ par l’e´quation suivante :
∆Vc
∆t
=
Vc(tf )− Vc(t0)
tf − t0 = ±
i
C
(2.2)
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L’architecture pre´sente´e a` la Fig. 2.14(a) est constitue´e d’un e´tage d’entre´e avec amplifi-
cateur ope´rationnel et transistor cascode tel que retrouve´ dans l’architecture de Turner et al.
(1987), suivi d’un e´tage de sortie compose´ d’une capacite´ de mesure et d’un comparateur.
L’e´tage d’entre´e de type convoyeur de courant permet d’isoler l’entre´e du syste`me de la ca-
pacite´, agissant tel un tampon, de sorte que l’entre´e connecte´e a` l’e´lectrode de mesure soit
de faible impe´dance et qu’une haute impe´dance soit applique´e a` l’entre´e de la capacite´ de
mesure. Avant chaque mesure, la capacite´ est d’abord charge´e a` VDD via un transistor reset
(P1/N2), et est ensuite de´charge´e par le courant traversant le transistor cascode (N1/P2)
produit par la re´action e´lectrochimique a` WE. La tension aux bornes de la capacite´ est
continuellement compare´e a` une tension de re´fe´rence via un comparateur. Lorsque ces deux
tensions se croisent, la sortie du comparateur est modifie´e, ge´ne´rant une impulsion logique
de´tectable. Le temps ne´cessaire pour de´charger la capacite´ de mesure a` la tension de re´fe´-
rence correspond a` l’amplitude de i (Fig. 2.14(b)). Avec une capacite´ de mesure de 1 pF, ce
potentiostat mesure des courants redox de 1 pA a` 200 nA, avec une re´solution de 100 fA et
une consommation de puissance de 130 µW.
(a) (b)
Figure 2.14 Potentiostat propose´ par Narula et Harris (2006). (a) Sche´ma-bloc du circuit.
(b) Tension aux bornes de la capacite´ de mesure versus le temps de de´charge qui de´pend de
l’amplitude du courant d’entre´e.
L’avantage principal de cette topologie est sa simplicite´. En effet, le comparateur agit
a` la fois en tant que convertisseur de l’amplitude du courant en une mesure de sortie pro-
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portionnelle facilement de´tectable et en tant que convertisseur nume´rique de cette donne´e.
Ainsi, aucun convertisseur analogique a` nume´rique (Analog to Digital Converter—ADC)
complexe ajoutant une erreur de quantification a` la mesure n’est ne´cessaire a` la nume´risation
de ces dernie`res. Cependant, cette configuration ne´cessite deux e´tages d’entre´e syme´triques
pour de´tecter les courants d’oxydation et de re´duction, doublant le nombre d’amplificateurs.
E´galement, la de´tection de courants faibles de l’ordre des picoampe`res impose la pe´riode
d’e´chantillonnage de plusieurs secondes et donc une fre´quence d’e´chantillonnage faible.
Potentiostat avec modulateur sigma-delta
Le groupe de Thakor a propose´ dans quelques publications (Stanacevic et al. (2007),
Murari et al. (2005b), Genov et al. (2006) et Murari et al. (2004)) plusieurs variantes d’un
potentiostat dit a` conversion directe, c’est-a`-dire convertissant directement l’amplitude du
courant d’entre´e en valeur nume´rique, sans amplification pre´alable telle qu’employe´ par les
premie`res topologies (Turner et al. (1987) et Kakerow et al. (1995)), en utilisant un ADC
sigma-delta en mode courant de premier ordre. En inte´grant le courant a` travers une boucle
de re´troaction sigma-delta modulatrice, l’impre´cision introduite par l’e´tage d’amplification
est e´vite´e (Stanacevic et al. (2007)). Le modulateur sigma-delta de premier ordre comprend
un inte´grateur analogique de courant, un comparateur et un DAC 1-bit avec un gain digi-
tal variable a` modulation cyclique (Fig. 2.15). Le courant d’entre´e est d’abord inte´gre´ avec
un courant de re´fe´rence (IDAC) par un inte´grateur analogique controˆle´ par le DAC 1-bit, et
converti en signal de tension. L’amplification est de´termine´e par le temps d’inte´gration et la
taille de la capacite´ d’inte´gration utilise´e. L’ajustement du cycle actif du courant de re´fe´rence
et le ratio de sure´chantillonnage variable du modulateur permettent de couvrir une large
plage dynamique de courant (six de´cades). Ce potentiostat fabrique´ avec une technologie 0,5
(a) (b)
Figure 2.15 Potentiostat propose´ par le groupe de Thankor. (a) Sche´ma-bloc simplifie´ du cir-
cuit (Stanacevic et al. (2007)). (b) Sche´ma-bloc de l’ADC sigma-delta (Murari et al. (2004)).
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µm CMOS de´tecte des courants allant de 100 fA a` 500 nA avec une re´solution de 100 fA. La
consommation de puissance et le temps de conversion de´pendent de l’amplitude du courant
mesure´. La consommation varie de 0,54 a` 1,27 mW et le temps de conversion de 32 ms a` 8,4
secondes.
De fac¸on ge´ne´rale, cette configuration a l’avantage de convertir directement le courant en
valeur digitale, sans aucune ope´ration post-traitement et avec une re´solution e´leve´e. Cepen-
dant, encore une fois, le temps de conversion de´passe l’ordre de la milliseconde, allant jusqu’a`
plus de 8 secondes pour couvrir la plage dynamique mentionne´e.
Comparaison ge´ne´rale des architectures existantes
Les topologies de potentiostat re´pertorie´es dans la litte´rature et de´taille´es aux sections
pre´ce´dentes ne procurent pas l’ensemble des performances recherche´es pour une de´tection
in vivo des neurotransmetteurs, de´crites a` la section 2.3.1. En effet, ces configurations op-
timisent ge´ne´ralement un seul des crite`res de performances nous inte´ressant, au de´triment
des autres. Ainsi, une architecture de´die´e a` la de´tection des neurotransmetteurs offrant un
compromis entre une grande plage dynamique d’entre´e, une re´solution e´leve´e, une fre´quence
d’e´chantillonnage d’au moins 1 kHz et une consommation de puissance faible est recherche´e.
Une comparaison plus approfondie des diffe´rentes topologies selon la de´finition d’un facteur
de forme est re´alise´e a` la section 5.1.3.
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CHAPITRE 3
ARCHITECTURE DE L’UNITE´ DE DE´TECTION ET CONCEPTION DU
POTENTIOSTAT PROPOSE´
Nous pre´sentons dans ce troisie`me chapitre l’e´laboration de l’unite´ de de´tection e´lectro-
chimique propose´e, de´die´e a` l’identification des neurotransmetteurs varie´s en milieu in vivo
et s’inte´grant au syste`me LSP envisage´. D’abord le contexte dans lequel s’inscrit le de´ve-
loppement de l’unite´ de de´tection, soit l’architecture globale du syste`me LSP de´veloppe´ a`
ce jour est de´crite succinctement. L’objectif est de fournir une description ge´ne´rale du sys-
te`me LSP en mettant l’emphase sur l’e´laboration de l’unite´ de de´tection. Celle-ci est base´e
sur le de´veloppement d’un potentiostat inte´gre´ performant une technique ampe´rome´trique a`
tension constante, de´coulant de la me´thode voltamme´trique pre´sente´e au premier chapitre.
Ensuite, l’architecture du potentiostat propose´, ainsi que la de´marche de conception suivie,
appuye´e par des simulations sont pre´sente´s. L’architecture globale et le fonctionnement du
potentiostat, re´pondant aux spe´cifications de mesure in vivo des neurotransmetteurs, sont
de´taille´s. Chacun des composants du syste`me est ensuite de´crit et le choix de leur topologie
est justifie´. Enfin, une analyse the´orique des limitations du design est effectue´e.
3.1 Vue d’ensemble du syste`me laboratoire sur puce
Un LSP est un syste`me inte´grant une ou plusieurs fonctions de laboratoires sur une puce
d’une taille allant de quelques millime`tres a` quelques centime`tres, capables de manipuler des
volumes de fluides de l’ordre du picolitre. De fac¸on ge´ne´rale, ce microsyste`me est compose´
d’une partie microfluidique et d’une partie microe´lectronique. La composante microfluidique
implique la fabrication de microcanaux permettant le controˆle pre´cis du fluide analyse´. La
composante microe´lectronique englobe les circuits ge´ne´rant et re´cupe´rant l’ensemble des si-
gnaux e´lectroniques du syste`me, lie´s par exemple a` l’application de forces externes, au controˆle
de capteurs ou encore a` l’acquisition de donne´es de mesure.
Le principe de fonctionnement du LSP propose´ pour la de´tection et la quantification des
neurotransmetteurs implique l’e´laboration d’un module de manipulation et d’un module de
de´tection en lien avec une architecture microfluidique et une interface usager, tel que re´sume´
par le diagramme-bloc de la Fig. 3.1(a). Des circuits inte´gre´s conc¸us avec la technologie
CMOS re´gissent le fonctionnement des deux modules principaux ainsi que l’acquisition des
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donne´es bilate´rales transmises a` une interface usager. La Fig. 3.1(b) illustre la disposition
simplifie´e des composants du syste`me LSP, en conside´rant la circulation de nanoparticules
dans un seul micro-canal.
(a)
(b)
Figure 3.1 (a) Diagramme-bloc ge´ne´ral des unite´s principales du syste`me LSP actuel. (b)
Sche´ma de la disposition simplifie´e des composants du syste`me LSP.
D’abord, un faible volume du fluide ce´re´bral est e´chantillonne´ par une valve d’entre´e et
circule dans une architecture microfluidique constitue´e de microcanaux. Celle-ci a pour fonc-
tion de diriger le fluide ce´re´bral e´chantillonne´ contenant divers types de neurotransmetteurs,
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a` travers les diffe´rents compartiments du syste`me LSP. Se´quentiellement, les nanoparticules
du fluide sont se´pare´es en fonction de leur nature par l’unite´ de manipulation via l’application
d’un effet die´lectrophore´tique controˆle´. Pour ce faire, des signaux sinuso¨ıdaux applique´s sur
une matrice d’e´lectrodes contenue dans le microcanal sont ge´ne´re´s. Ces signaux cre´ent une
force die´lectrophore´tique spe´cifique permettant la se´paration des particules. Ensuite, les parti-
cules sont dirige´es vers l’unite´ de de´tection constitue´e de chambres microfluidiques contenant
des biocapteurs ampe´rome´triques. Ces biocapteurs ampe´rome´triques sont forme´s d’un poten-
tiostat CMOS et de microe´lectrodes de mesure afin de quantifier le niveau de concentration
des diverses particules identifie´es. Tel qu’illustre´ a` la Fig. 3.2, chaque type de nanoparti-
cules est associe´e a` une chambre microfluidique contenant une unite´ de de´tection optimise´e
pour sa quantification. Le nombre de canaux de de´tection de´pend du nombre de nanoparti-
cules a` identifier. Une fois la quantification et autre ope´ration de manipulation termine´e, les
nanoparticules sont dirige´es vers la sortie du syste`me et re´inte`gre le fluide ce´re´bral.
Figure 3.2 Concept ge´ne´ral du syste`me LSP propose´.
Le de´veloppement de l’unite´ de manipulation et l’architecture microfluidique n’e´tant pas
aborde´ dans le cadre de cette maˆıtrise, ces deux composantes ne seront que brie`vement
pre´sente´es a` la prochaine section afin d’apporter une vue d’ensemble du syste`me dans lequel
s’inscrit l’unite´ de de´tection de´veloppe´e. E´galement, la mise en œuvre de ce projet e´tant
re´cente et en constante e´volution, l’unite´ de manipulation et l’architecture microfluidique
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n’ont pas e´te´ utilise´es pour tester le module de de´tection propose´ dans ce me´moire.
3.1.1 Unite´ de manipulation et architecture microfluidique
L’unite´ de manipulation a pour fonction la ge´ne´ration d’un champ AC de distribution spa-
tiale non uniforme, en utilisant une matrice de microe´lectrodes. La configuration ge´ome´trique
de cette matrice contenue dans le canal microfluidique, de´termine les sche´mas de forces die´lec-
trophore´tiques particuliers ge´ne´re´s et par conse´quent, le type de manipulation (i.e. rotation,
translation, se´paration, etc...) produite sur les particules pre´sentes dans le canal.
Principes de la die´lectrophore`se
Selon la the´orie de la die´lectrophore`se (DEP) e´nonce´e par Pohl (1978), la force DEP
(FDEP ) agissant sur une particule sphe´rique est exprime´e par l’e´quation simplifie´e suivante :
FDEP = 2Πr
3mRe [K(w)]×
∣∣∇E2∣∣ (3.1)
ou` r est le rayon de la particule, m la partie re´elle de la permittivite´, Re [K(w)] la partie
re´elle du facteur Clausius-Mossotti et E l’intensite´ du champ e´lectrique. Le facteur Re [K(w)]
de´pend de la ge´ome´trie des e´lectrodes et de´termine principalement l’impact de l’amplitude
(V) du signal e´nergisant les e´lectrodes sur la FDEP . Le facteur Clausius-Mossotti, dont la
courbe typique en fonction de la fre´quence est trace´e a` la Fig. 3.3, de´termine la direction de
Figure 3.3 Graphique de la partie re´elle du facteur Clausius-Mossotti de´terminant la direction
de la FDEP .
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la FDEP . Ce facteur de´pend de la permittivite´ (σ) de la particule et du milieu. Lorsque la
particule est plus polarisable que le me´dium l’environnant, son mouvement est dirige´ vers la
re´gion du champ e´lectrique e´leve´ (Re [K(w)] > 0), appele´ die´lectrophore`se positive (PDEP).
Dans la situation inverse, le mouvement de la particule est en direction de la re´gion du
champ e´lectrique bas (Re [K(w)] < 0), appele´ la die´lectrophore`se ne´gative (NDEP) (Pethig
(2010)). E´galement, la FDEP agissant sur les particules est nulle a` une certaine fre´quence
(Re [K(w)] = 0), appele´e la fre´quence de croisement. Puisque la polarisabilite´ de la particule
de´pend de la fre´quence du champ, la direction de la force nette (PDEP ou NDEP) en de´pend
e´galement.
Ainsi, en de´terminant la fre´quence de croisement spe´cifique associe´e a` chaque neurotrans-
metteur et en utilisant une architecture d’e´lectrodes approprie´e, il est juge´ possible d’utiliser
la diffe´rence entre les forces DEP exerce´es sur les particules pour cre´er leur se´paration. Outre
la se´paration des neurotransmetteurs, les forces DEP ge´ne´re´es par l’unite´ de manipulation
permettraient e´galement l’e´laboration d’un ensemble de manipulation controˆle´e des particules
dans le syste`me, tel que leur de´placement.
Hypothe`ses lie´es a` l’unite´ de manipulation et a` l’architecture microfluidique
La conception de l’unite´ de de´tection prend en compte les hypothe`ses suivantes, en lien
avec l’unite´ de manipulation :
Hypothe`se 1 Diffe´rents types de neurotransmetteurs peuvent eˆtre se´pare´s par un effet DEP
dans plusieurs microcanaux. Une fois la se´paration termine´e, chaque microcanal lie´ a` l’unite´
de de´tection, contient un type domininant de neurotransmetteurs.
Hypothe`se 2 Les manipulations DEP ne modifient pas la structure chimique des neuro-
transmetteurs.
3.1.2 Unite´ de de´tection propose´e
L’unite´ de de´tection permet de quantifier la concentration des neurotransmetteurs graˆce
a` un capteur e´lectrochimique ampe´rome´trique forme´ d’un potentiostat CMOS a` 2 e´lectrodes
de mesure. Ce potentiostat applique une technique e´lectrochimique d’ampe´rome´trie a` tension
constante, afin de mesurer la concentration des neurotransmetteurs pre´sents dans l’e´chantillon
du fluide ce´re´bral de fac¸on continue.
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Principes de de´tection par ampe´rome´trie a` tension constante
L’ampe´rome´trie est une technique e´lectrochimique qui implique la mesure d’un courant
ge´ne´re´ par une re´action chimique a` l’interface d’une e´lectrode. Tel que de´crit a` la section
1.2.2, en appliquant une diffe´rence de tension, appele´e tension redox, entre une WE et une
RE, une re´action e´lectrochimique d’oxydation ou de re´duction se produit entre une mole´cule
e´lectroactive d’inte´reˆt et la surface de l’e´lectrode de mesure, ge´ne´rant un transfert d’e´lectrons
mesurable. Ce courant redox est proportionnel a` la concentration de l’espe`ce chimique. Le
courant ge´ne´re´ par une re´action d’oxydation, soit un processus cathodique ou` le courant
quitte WE, est exprime´ par la relation suivante (Bard et Faulkner (2000)) :
Ioxy = −zFADoxyCoxy
w
(3.2)
Ired = +
zFADredCred
w
(3.3)
ou` z est le nombre d’e´lectrons transfe´re´ par mole de re´actant, F est la constante de Faraday
de 9,648753×104 C/mol, A l’aire de l’e´lectrode effective en m2, Doxy (Dred) le coefficient de
diffusion en m2/s de l’espe`ce oxyde´ (re´duite), Coxy (Cred) la concentration de l’espe`ce oxyde´e
(re´duite) en mol/m3 et w l’e´paisseur de la couche de diffusion.
L’ampe´rome´trie a` tension constante est la plus simple des techniques e´lectrochimiques.
Elle implique l’administration d’une tension redox constante dans le temps entre l’e´lectrode
de mesure et l’e´lectrode de re´fe´rence, dont la valeur correspond au pic d’oxydation ou de
re´duction de la mole´cule que l’on veut quantifier. Cette technique offre la meilleure re´solu-
tion temporelle et permet l’utilisation d’une fre´quence d’e´chantillonnage e´leve´e, au de´triment
d’une faible se´lectivite´. En effet, tel que mentionne´ a` la section 1.2.2, la discrimination entre
deux espe`ces chimiques ayant une tension redox semblable n’est pas possible avec cette tech-
nique. Cependant, dans le cadre de la plateforme LSP propose´e, l’unite´ de manipulation a
pour objectif de se´parer les neurotransmetteurs selon leur nature, procurant un premier degre´
de se´lectivite´, ne´cessaire a` la quantification pre´cise de plusieurs substances.
Disposition propose´e des biocapteurs ampe´rome´triques dans l’unite´ de de´tection
La quantification de plusieurs neurotransmetteurs implique une structure multicanal a`
plusieurs WE. La Fig. 3.4 illustre la disposition ge´ne´rale d’un biocapteur ampe´rome´trique
dans l’unite´ de de´tection. La WE associe´e a` un canal de mesure est connecte´e de fac¸on
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se´quentielle a` l’entre´e d’un potentiostat par le controˆle d’un multiplexeur/de´multiplexeur
(MUX/DEMUX). Ainsi, plus d’un potentiostat peut eˆtre imple´mente´, de´pendant du nombre
de canaux qu’un seul potentiostat peut supporter. Par ailleurs, l’architecture e´lectronique
du potentiostat doit eˆtre apte a` mesurer des courants d’oxydation (Ioxy) et de re´duction
(Ired), c’est-a`-dire de polarite´ diffe´rente, selon le type de la re´action e´lectrochimique provo-
que´e a` chaque WE. La tension redox est e´galement modifie´e au cours du temps de sorte
qu’elle corresponde a` la valeur associe´e au neurotransmetteur a` de´tecter dans le canal de
mesure se´lectionne´. Le courant redox mesure´ est alors converti en valeur de sortie nume´rique
(Iredox digital), transmise a` l’interface usager. Les RE de chaque canal sont connecte´es au meˆme
potentiel fixe, simplifiant la circuiterie demande´e.
Figure 3.4 Disposition propose´e de l’unite´ de de´tection dans le LSP.
3.2 Architecture globale et fonctionnement du potentiostat
La Fig. 3.5 illustre l’architecture du potentiostat base´ sur des mesures de temps propo-
se´e. La configuration a` base de mesures de temps est choisie puisqu’elle offre la possibilite´
d’atteindre le compromis recherche´ entre les diffe´rents parame`tres utiles a` la de´tection des
neurotransmetteurs avec les modifications que nous proposons.
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Figure 3.5 Architecture du potentiostat propose´ (Massicotte et Sawan (2013)).
L’architecture du potentiostat propose´ de´tecte les courants d’oxydation et de re´duction
se´pare´ment avec deux circuits syme´triques en utilisant la technique e´lectrochimique d’ampe´-
rome´trie a` tension constante. Le circuit 1 mesure des courants d’oxydation en de´chargeant la
capacite´ de mesure C1, tandis que le circuit 2 mesure des courants de re´duction en chargeant
la capacite´ de mesure C2. Chaque circuit est constitue´ d’un e´tage d’amplification cascode
re´gule´ (Regulated Cascode Amplifier—RCA) et d’un comparateur. Un DAC de 8 bits est par-
tage´ entre les deux canaux graˆce a` l’ajout de circuit e´chantillonneur bloqueur (Sample and
Hold—S/H), de sorte a` diminuer la consommation de puissance. Ce dernier est controˆle´ par
un algorithme d’acquisition de donne´es imple´mente´ par un module de controˆle nume´rique
(Digital Module—DM).
Ainsi, le courant d’entre´e produit par un e´ve`nement d’oxydation a` l’interface de WE1
de´charge la capacite´ C1 a` un taux de´termine´ par l’e´quation 3.4 :
∆Vc
∆t
=
Vref (tf )− Vc(t0)
tf − t0 = ±
i
C
(3.4)
WE1 est de´charge´e a` travers M1 qui agit en tant que tampon. C1 est pre´charge´ a` une tension
de 2 V par un signal Reset applique´ a` un transistor PMOS (M2). Le comparateur compare
continuellement la tension aux bornes de la capacite´ a` une tension de re´fe´rence (Vref ). Vref
est ge´ne´re´e par le DAC, controˆle´ par le DM, et varie au cours du temps. De`s que la tension
aux bornes de C1 croise Vref1, la sortie du comparateur passe du niveau logique 1 au niveau
0. Ce changement de niveau logique est facilement de´tectable par un de´tecteur de front des-
cendant, contenu dans le circuit DM. Le temps pris par COMP1 pour changer de niveau est
e´quivalent au de´lai de temps pris par la capacite´ pour se de´charger de 2 V a` Vref1, directement
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proportionnel a` l’amplitude du courant d’oxydation a` WE1 (e´q. 3.4). Ensuite, cette mesure
de temps est traduite en mesure de concentration par la courbe de calibration associe´e a` la
substance de´tecte´e. Le meˆme principe de fonctionnement s’applique a` la mesure des courants
de re´duction a` WE2 re´alise´e par le circuit 2, excepte´ que l’ope´ration est inverse´e puisque C2
est charge´ a` travers M3 au cours du temps. Un transistor NMOS de Reset (M4) est mis a`
la masse avant chaque nouvelle mesure. Pour les capacite´s de mesure C, une valeur de 200
fF est choisie comme compromis entre les limites de temps de mesure e´tablies et un rapport
(a)
(b)
Figure 3.6 Diffe´rentes tensions aux bornes de la capacite´ de mesure Vc(t) (traces colore´es)
en fonction du temps de mesure pour diffe´rentes amplitudes de courants redox, avec une
variation de Vref au cours du temps (µs) : (a) fixe´ a` 1V, (b) selon une fonction quadratique.
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signal-sur-bruit e´leve´.
La tension de re´fe´rence Vref applique´e au comparateur est modifie´e au cours du temps,
donc dynamiquement, afin de re´duire le temps de mesure ne´cessaire pour charger ou de´charger
la capacite´ et ainsi augmenter la fre´quence d’e´chantillonnage du syste`me. En effet, cette
variation continue de Vref limite le temps de mesure maximal du syste`me associe´ au plus
faible courant redox de´tecte´ et augmente la fre´quence d’e´chantillonnage pour une plage de
courant fixe´e. La Fig. 3.6 illustre ce concept, en comparant l’utilisation d’un Vref dynamique
et d’un Vref statique au cours du temps. Diffe´rentes tensions aux bornes de la capacite´ sont
trace´es en fonction du temps de mesure, pour diffe´rents courants d’oxydation et de re´duction
avec un Vref fixe (a) ou dynamique (b). Un Vref fixe demande un temps de mesure au-dela`
des 10 000 µs, alors que la variation de Vref selon une fonction quadratique prend moins de
800 µs. La de´tection avec un Vref variable est donc au-dela` de 10 fois plus rapide qu’avec
un Vref fixe. Le choix d’une variation de Vref selon une fonction quadratique est justifie´ a` la
section 3.3.2.
3.2.1 E´tage d’amplification cascode re´gule´
L’e´tage RCA est constitue´ d’un amplificateur (Operational Transconductance Amplifier—
OTA), d’un transistor monte´ en cascode (M1 ou M3) et d’un transistor de Reset (M2 ou M4),
tel qu’illustre´ a` la Fig. 3.7. Ce convoyeur de courant permet de maintenir constante la ten-
sion de l’entre´e inverseuse de l’OTA qui polarise WE, ainsi que d’isoler le signal a` l’entre´e
(e´lectrode WE) de celui en sortie (vers la capacite´ de mesure C). En effet, ce circuit permet
d’obtenir une faible impe´dance a` l’entre´e afin d’obtenir le plus grand taux d’injection de
courant ge´ne´re´ par WE a` l’entre´e du circuit, ainsi qu’une haute impe´dance en sortie. Une
haute impe´dance en sortie est recherche´e afin que le de´chargement/chargement de la capacite´
n’affecte pas la tension de l’entre´e inverseuse de l’amplificateur.
L’impe´dance d’entre´e Rin du circuit RCA 1 est exprime´e par l’e´quation suivante :
Rin,RCA1 =
1
gs,M1(1 + kA0)
(3.5)
ou` gs,M1 est la conductance de la source de M1, k est le facteur de la pente en re´gime faible
inversion et A0 est le gain de l’amplificateur. L’impe´dance de sortie du circuit RCA 1 est
exprime´e par :
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Rout,RCA1 = gmM1 × r0,M1 × r0,M2 × (1 + A0) (3.6)
avec
gmM1 =
1
ID
√
2IDµNCox
(
W
L
)
M1
(3.7)
ou` gm est la transconductance du transistor, r0 est la re´sistance de sortie du transistor, L
la largeur du transistor, W la largeur du transistor et λ est la modulation de la longueur
de canal directement proportionnelle a` 1/L. Similairement, pour le circuit RCA 2, on re-
trouve les meˆmes e´quations en substituant M1 par M3 et M2 par M4. Tel qu’indique´ par les
e´quations 3.5 a` 3.7, il est impe´ratif que le gain de l’amplificateur soit tre`s e´leve´ pour que le
syste`me maintienne les conditions d’impe´dance spe´cifie´es pour une large plage de courants
Id, tout en obtenant un bruit a` l’entre´e du syste`me plus faible que 1 pA, afin de mesurer
des courants de l’ordre du picoampe`re. La re´troaction de l’amplificateur permet de controˆler
la valeur d’e´quilibre de tension grille-source (Vgs) du transistor cascode M1/M3 en fonction
de l’amplitude du courant entrant afin de maintenir une tension a` la source constante, dont
la valeur est impose´e a` l’entre´e positive de l’amplificateur (Va). Enfin, de sorte a` re´duire la
consommation de puissance de l’ensemble du syste`me, la tension de recharge de la capacite´
est diminue´e a` 2 V, au lieu de l’alimentation 2,5 V utilise´e par l’OTA.
(a) (b)
Figure 3.7 E´tage RCA associe´ (a) au circuit 1 (RCA 1) et (b) au circuit 2 (RCA 2).
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Amplificateur
L’amplificateur utilise´ dans ce circuit a pour fonction principale d’agir comme une masse
virtuelle en maintenant sa borne d’entre´e a` un potentiel constant (Va) sans affecter le cou-
rant de WE. Puisque le signal d’entre´e est le courant ge´ne´re´ par WE, fonctionnant dans la
plage contenue entre le niveau DC et une fre´quence de 1 kHz, le syste`me est enclin aux effets
parasitiques de faibles fre´quences, particulie`rement au bruit flicker 1/f. E´galement, la mesure
d’une large plage de courant ne´cessite entre autres un amplificateur ayant une large plage de
sortie line´aire. Une topologie de type folded cascode avec un deuxie`me e´tage de type Miller,
illustre´ a` la Fig. 3.8, est choisie pour son compromis raisonnable entre l’obtention d’un gain
e´leve´, d’une large plage de sortie, d’une faible consommation de puissance et d’un faible bruit
d’entre´e.
(a) (b)
Figure 3.8 (a) Amplificateur folded cascode-Miller et (b) son circuit de polarisation.
L’e´tage d’entre´e folded cascode est constitue´ d’une paire diffe´rentielle de transistors PMOS
afin de diminuer le bruit 1/f. Cette paire diffe´rentielle est alimente´e au nœud 1 d’une source
de courant active Io par le transistor M3. Au nœud 3, le transistor M7 tire un courant Ix.
La diffe´rence entre Ix et le courant circulant dans M1, soit le courant Ic, est tire´e du tran-
sistor cascode M5, provenant de la source de courant cre´e´e par le miroir de courant de type
Wide-Swing, forme´ par les transistors M8 a` M11. Le gain de ce premier e´tage est de´termine´
par l’impe´dance de sortie au nœud 4 et par la transconductance de la paire diffe´rentielle.
Le deuxie`me e´tage est constitue´ d’un transistor PMOS (M13) et de sa charge active (M12),
en configuration source-commune. Une compensation fre´quentielle est re´alise´e par une capa-
cite´ de Miller (Cc). L’ajout de cet e´tage permet d’obtenir une plage de sortie de type full
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output swing, d’augmenter le gain et la bande passante. Deux circuits de polarisation de
type Beta-multiplier, illustre´ a` la Fig. 3.8(b), produisent chacun deux tensions de re´fe´rence
Vb comple´mentaires (Vbp et Vbn), dont les valeurs sont ajuste´es en modifiant la valeur de la
re´sistance R. Le circuit est conc¸u de sorte a` ge´ne´rer une consommation statique faible, soit
de moins de 2 µW.
La taille des transistors de l’e´tage diffe´rentiel d’entre´e (M1, M2) est choisie de fac¸on a`
obtenir une transconductance e´leve´e pour un gain e´leve´. Ces transistors sont polarise´s en
re´gime faible inversion afin d’obtenir un rapport Id/gm augmente´ et une consommation de
puissance re´duite. Ainsi, les transistors M1 et M2 sont dimensionne´s avec un W et un L
e´leve´, produisant un rapport W e´leve´ dans le but de diminuer e´galement le bruit d’entre´e
(voir section 3.3.3). Les transistors du miroir de courants M8 a` M11 et les transistors de
polarisation M6/M7, M17/M18 et M8 sont dimensionne´s et polarise´s de sorte a` ope´rer en
re´gime de saturation, afin de ge´ne´rer une source de courant stable.
Le Tableau 3.1 re´sume les caracte´ristiques e´lectriques de l’amplificateur obtenues a` partir
de simulations (en variations standard), suite a` l’extraction du dessin des masques illustre´ a`
la Fig. 3.9.
Figure 3.9 Masque de l’amplificateur.
Tableau 3.1 Performances e´lectriques
simule´es de l’amplificateur.
Gain DC 85 dB
Plage dynamique de sortie 0,03–2,43 V
Fre´quence de gain unitaire 3,85 MHz
Bande passante 4 kHz
Taux de re´jection en mode
100 Mhz
commun (CMRR)
Tension d’alimentation 2,5 V
Puissance (avec circuits
15 µW
de polarisation)
Transistor cascode
Le transistor cascode agit comme tampon entre l’entre´e du circuit (e´lectrode WE) et sa
sortie (capacite´ de mesure C). Une polarisation en re´gion d’ope´ration line´aire doit eˆtre e´vite´e,
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puisque le courant ID devient e´galement fonction de la tension drain-source (VDS) du tran-
sistor cascode. Dans ce cas, la re´gulation de l’amplificateur n’est plus apte a` imposer l’e´galite´
entre la tension a` la source du transistor VS et la tension Va impose´e, simplement par la mo-
dification de la tension grille-source (VGS). Selon la courbe de transfert des transistors de la
technologie CMOS 0.13 µm (voir Annexe A), a` mesure que le courant WE diminue, le tran-
sistor cascode entre en re´gime d’ope´ration faible inversion (subthreshold). Le bruit d’entre´e
re´fe´re´ total, incluant les composantes flicker et thermique, ge´ne´re´ par le transistor cascode
M1 en re´gime de faible inversion est exprime´ par l’e´quation suivante (Enz et al. (1995)) :
V nM1
2 =
(
4kT ρ
WM1LM1f
)
1/f
+
(
2qIWE
gm2
)
th
(3.8)
ou`, q, IWE et ρ, sont respectivement, la charge d’un e´lectron, le courant a` WE et le coefficient
de bruit flicker de´pendant de la technologie. Similairement, le bruit d’entre´e re´fe´re´ total du
transistor M3 associe´ au circuit RCA 2 peut eˆtre calcule´ en substituant M1 par M3 dans
l’e´quation 3.8. Un compromis entre l’obtention d’un faible bruit dans la plage des faibles cou-
rants mesure´s et d’une haute impe´dance de sortie Rout (e´q. 3.6) est re´alise´ en dimensionnant
ce transistor avec une longueur e´leve´e et une largeur faible.
Transistor du Reset
Le transistor de Reset (M2 ou M4) agit comme interrupteur et est active´ avant chaque
nouvelle mesure, a` la fre´quence d’e´chantillonnage, par le DM. Il a pour fonction de recharger
la capacite´ de mesure a` l’alimentation ou la de´charger a` la masse, respectivement pour le
circuit 1 et 2. Les courants de fuite sont une source d’erreur importante pour la de´tection de
courant de faibles amplitudes. La largeur (W ) et la longueur (L) de ce transistor sont donc
de taille minimale, de sorte a` diminuer au minimum l’injection de charges dans la capacite´
de mesure C, modifiant la tension aux bornes de celle-ci (∆Vc) et affectant la pre´cision des
mesures de courants. La relation entre l’injection de charge et ∆Vc est exprime´e par la rela-
tion suivante (Baker (2011)) :
∆Vc =
CoxWL(Vgs − Vth)
2C
(3.9)
3.2.2 Comparateur
Le comparateur a pour fonction de comparer en continu la tension aux bornes de la ca-
pacite´ de mesure C avec la tension Vref , de sorte a` ge´ne´rer une impulsion digitale lorsque
celles-ci se croisent, mettant fin a` la mesure. Une fre´quence de comparaison de l’ordre des
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MHz est ne´cessaire afin de mesurer des courants de l’ordre des centaines de nanoampe`res, se
traduisant en des temps de mesure de l’ordre des nanosecondes. E´galement, l’amplitude de
la tension d’offset, du de´lai de comparaison et du bruit kickback sont trois autres caracte´ris-
tiques lie´es au comparateur qui affectent la pre´cision des mesures de courant du potentiostat
propose´ et doivent eˆtre minimise´ (voir section 3.3.1). Un comparateur class-AB avec circuit de
verrouillage, soit une configuration de type latch avec un e´tage de pre´amplification est adop-
te´e (Fig. 3.10(a)). En effet, ce type de configuration a l’avantage d’eˆtre rapide, de consommer
peu de puissance ainsi que de ge´ne´rer une tension d’offset et un bruit kickback faible, l’e´tage
d’amplification en entre´e e´tant se´pare´ du circuit de verrouillage.
(a) (b)
Figure 3.10 (a) Comparateur de type Class-AB latch et (b) son principe de fonctionnement.
Le comparateur utilise´ fonctionne selon deux e´tats, soit l’e´tat Reset et l’e´tat de´cision, se
succe´dant selon la pe´riode d’une horloge de controˆle (Clk), tel qu’illustre´ a` la Fig. 3.10(b).
L’e´tage d’entre´e est compose´ d’une paire diffe´rentielle (M2–M3), alimente´e par une source de
courant active (M1) et agit comme pre´amplificateur. Pendant la phase de Reset (Clk = 0 V),
le transistor NMOS de Reset M6 est actif, ce qui impose aux deux sorties Vout+ et Vout-
un niveau logique identique de 1. E´galement, le transistor PMOS M9 est ferme´, empeˆchant
toute circulation de courant dans M7 et M8. Lors de la phase de re´ge´ne´ration ou de de´cision
(Clk = VDD), le transistor de Reset M6 est inactif et le transistor M9 est actif. Les transistors
M4–M5 et M7–M8 forment deux inverseurs a` couplage croise´ cre´ant une re´troaction positive,
convertissant les signaux analogiques d’entre´e de faibles amplitudes en signaux digitaux stan-
dard. La dimension de ces derniers a d’abord e´te´ optimise´e de sorte a` assurer un point de
commutation a` VDD/2, en utilisant une longueur minimale pour augmenter la vitesse de re´-
ponse. La tension de polarisation VBIAS est ge´ne´re´e avec le circuit beta-multiplier pre´sente´
50
pre´ce´demment (Fig. 3.8(b)). Enfin, des tampons (buffer) sont ajoute´s en sortie et agissent
comme amplificateur, de sorte a` obtenir un niveau logique 1 ou 0 bien de´fini.
Puisque les drains de la paire diffe´rentielle d’entre´e sont directement connecte´s aux nœuds
de re´ge´ne´ration de l’e´tage latch , le circuit du comparateur class-AB re´agit rapidement aux
variations de tension d’entre´e, car un seul poˆle est pre´sent (Figueiredo et Vital (2004)). Ce-
pendant, ceci a aussi pour effet d’augmenter le bruit kickback, puisque des signaux de 0 V
a` VDD sont pre´sents aux nœuds couple´s capacitivement aux entre´es. Le bruit kickback est
un effet parasite qui induit une erreur non ne´gligeable sur les mesures de temps effectue´. Ce
bruit est cause´ par les larges variations de tension produites sur les nœuds de re´ge´ne´ration,
se couplant, par l’entremise des capacite´s parasitiques des transistors, aux entre´es du com-
parateur. Puisque les circuits pre´ce´dents ces entre´es non pas une impe´dance de sortie nulle,
la tension aux entre´es du comparateur est perturbe´e ainsi que le flux de charges entrant
ou quittant la capacite´ de mesure C, affectant sa vitesse de charge ou de de´charge. Conse´-
quemment, la paire diffe´rentielle est dimensionne´e avec une faible largeur et longueur afin de
diminuer l’amplitude de leurs capacite´s parasites intrinse`ques. Cependant, de fac¸on a` re´duire
au minimum le bruit kickback, une technique propose´e par Figueiredo et Vital (2004) visant
a` annuler cet effet parasitique est ajoute´ au circuit du comparateur class-AB, tel qu’illustre´
a` la Fig. 3.11. Elle permet d’e´liminer le bruit kickback lors de la phase de de´cision du com-
parateur graˆce a` l’utilisation d’interrupteurs a` l’entre´e du comparateur, bloquant l’arrive´e de
nouveaux signaux analogiques d’entre´e lors de cette phase. Dans un second temps, lorsque la
Figure 3.11 Comparateur class-AB et circuit de verrouillage (latch) modifie´ pour une re´duc-
tion du bruit kickback.
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discre´tisation des deux signaux a e´te´ re´alise´e, de nouveaux signaux analogiques sont envoye´s
au comparateur, permettant de diminuer l’effet des charges induites par la comparaison pre´-
ce´dente sur la nouvelle.
(a) (b)
Figure 3.12 (a) Circuit de test du bruit kickback. (b) Simulation avec et sans le circuit de
re´duction du bruit kickback, avec une horloge de 50 MHz.
Brie`vement, cette technique consiste a` minimiser les variations de tensions sur les drains
de la paire diffe´rentielle et a` neutraliser les capacite´s parasitiques de cette meˆme paire. Les
transistors M14 a` M17, actionne´s par le signal d’horloge, agissent comme interrupteurs. Lors
de la phase de Reset, les transistors M16 et M17 connectent les drains des transistors de la
paire diffe´rentielle M2/M3 aux nœuds de re´ge´ne´ration et les transistors M12/M13 sont fer-
me´s. Lors de la phase de re´ge´ne´ration, les transistors M16/M17 s’ouvrent, isolant les drains
de M2/M3 du nœud de re´ge´ne´ration. Les transistors M16/M17 agissent ainsi en tant que
charge a` la paire diffe´rentielle et sont dimensionne´s de sorte a` maintenir les tensions de drain
de M2/M3 e´gales aux valeurs obtenues lors de la phase de Reset. Les transistors M10/M11,
d’une longueur minimale et d’une largeur de moitie´ a` celle des transistors M2/M3 et formant
deux capacite´s d’une valeur e´quivalente aux capacite´s parasitiques grille-drain de la paire
diffe´rentielle, ont pour effet de re´duire le bruit kickback puisque le courant de charge provient
de´sormais de ces capacite´s au lieu du circuit pre´ce´dant le comparateur (Figueiredo et Vital
(2004)). E´galement, les transistors M14/M15 sont ajoute´s de sorte a` supprimer le feedthrough
de l’horloge, tel que propose´ par Qi et al. (2008). Le bruit kickback a e´te´ mesure´ avec le cir-
cuit de test illustre´ a` la Fig. 3.12(a) suivante. L’e´tage pre´ce´dant l’entre´e du comparateur est
mode´lise´ avec un circuit de the´venin e´quivalent, avec Rth = 8 kΩ et Vth = 1 V. L’utilisa-
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tion de la technique discute´e re´duit le bruit kickback de plus de vingt fois, passant de 14 mV
a` 0,7 mV, tel qu’illustre´ par la simulation des tensions diffe´rentielles d’entre´e a` la Fig. 3.12(b).
Le Tableau 3.2 re´sume les performances e´lectriques simule´es principales rattache´es a` la ca-
racte´risation du comparateur, suite a` l’extraction du dessin des masques illustre´ a` la Fig. 3.13.
Le de´lai est de´fini par le temps entre le front descendant de l’horloge et l’instant ou` le signal
Out+ croise 50 % de VDD. Enfin, la tension d’offset a e´te´ caracte´rise´e en tenant compte des
variations de proce´de´, en utilisant la technique de´taille´e par Graupner (2006).
Figure 3.13 Masque du comparateur.
Tableau 3.2 Performances e´lectriques
simule´es du comparateur.
De´lais de comparaison @ 50MHz 1,74 ns
De´lais de comparaison @ 100MHz 1,99 ns
Bruit Kickback 0,7 mV
Tension d’offset 1,2 mV
Fre´quence de l’horloge 100 MHz
Tension d’alimentation 2 V
Puissance dynamique 15 µW
Puissance statique
3,2 µW
(avec circuits de polarisation)
3.2.3 Convertisseur nume´rique a` analogique
Le DAC a pour fonction de modifier la tension Vref au cours de la mesure, selon une
fonction pre´de´finie et programme´e via le DM. Une topologie procurant un temps de latence
de moins de 1 µs, c’est-a`-dire le temps de conversion ne´cessaire a` partir du moment ou` le
mot d’entre´e digital change au temps ou` la tension de sortie analogique s’est stabilise´e, ainsi
qu’une consommation de puissance de mois de 50 µW est recherche´e. Une topologie propose´e
par Yi (2012), reposant sur une configuration current-steering a` sources de courant multi
ponde´re´es, soit base´e sur une sommation de sources de courant est adapte´e aux spe´cifications
de notre application est utilise´e. L’ajout d’une re´sistance permet de convertir le courant de
sortie en valeur de tension. Cette topologie est choisie principalement due a` son temps de
latence tre`s faible, a` sa monocite´ e´leve´e et sa faible consommation de puissance. Une pre´cision
de 8 bits est adopte´e comme compromis entre la consommation de puissance, la complexite´
du circuit digital de controˆle et la re´solution du Vref ge´ne´re´.
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(a) (b)
Figure 3.14 Unite´ de 2-bits. (a) Sources de courant. (b) De´codeur thermome`tre.
L’architecture du DAC repose sur le transfert d’un code binaire vers un code thermo-
me`tre a` 3 chiffres, pour chaque segment de 2 bits, controˆlant respectivement 3 sources de
courant identiques (Fig. 3.14(a)). Les sources sont conc¸ues avec un transistor NMOS ope´rant
en mode interrupteur via l’action des signaux digitaux S0, S1 et S2. Ces transistors NMOS
sont polarise´s en mode saturation de sorte a` agir en sources de courant stable. Le module
du de´codeur transfert le code binaire de 2-bits (B0B1) en code thermome`tre (S0S1S2) avec
un circuit logique conc¸u de portes ET et OU, illustre´ a` la Fig. 3.14(b) et de´veloppe´ au Ta-
bleau 3.3 suivant. L’utilisation d’un code binaire modifie´ en mode thermome`tre, pre´sente´ au
Tableau. 3.3, a` l’avantage d’augmenter la monocite´ et re´duire l’effet des glitchs sans toute la
complexite´ et l’espace requise par l’imple´mentation d’un code thermome`tre de base.
Ainsi, pour obtenir un DAC a` 8 bits, il suffit d’ajouter en paralle`le 4 unite´s, convertis-
sant chacune 2 bits et joignant un nœud de sortie de courant commun tel qu’illustre´ a` la
Fig. 3.15(a). Chacune des unite´s 2-bits posse`de un miroir de courant dont la branche de sor-
Tableau 3.3 Traduction du code binaire en code thermome`tre.
B1B0 S2S1S0 I1
11 111 3Iunit
10 011 2Iunit
01 001 1Iunit
00 000 0Iunit
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tie posse`de un facteur de multiplication incre´mental de´pendant des dimensions du transistor
de la branche de sortie, tel que :
Iout = I1
(W/L)M1
(W/L)M0
(3.10)
L’unite´ couvrant les bits B0B1 a un facteur de multiplication de 1, celle pour les bits B2B3
a un facteur de multiplication de 4, celle pour les bits B4B5 a un facteur de multiplication de
16 et celle pour les bits B6B7 un facteur de multiplication de 64. Le courant de sortie total
est de´termine´ par l’e´quation suivante :
Iout = ((B0B1) Iunit +B1Iunit + (B0 +B1) Iunit)
+4 ((B2B3) Iunit +B3Iunit + (B2 +B3) Iunit)
+16 ((B4B5) Iunit +B5Iunit + (B4 +B5) Iunit)
+64 ((B6B7) Iunit +B6Iunit + (B6 +B7) Iunit) (3.11)
L’ajout d’une re´sistance externe permet d’obtenir une sortie en tension ajustable et d’aug-
menter la testabilite´ du circuit.
Au niveau de la conception, le compromis se situe entre le temps de latence, la consom-
mation de puissance et l’aire du dessin de masques. Les transistors M1 −M3, M5 −M7,
(a) (b)
Figure 3.15 (a) Topologie du DAC 8-bit. (b) Circuit des S/H et du DAC.
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M9 − M11 et M13 − M15 formant les sources de courant, sont dimensionne´es avec une
longueur e´leve´e et une largeur faible, afin d’obtenir un courant Iunit faible, diminuant la
consommation de puissance et augmentant la line´arite´ aux de´pens d’un temps de latence ac-
crue (demeurant en dessous de 200 ns), d’un dessin de masques de grande superficie et d’une
aire d’impulsion de glitch e´leve´e, le couplage capacitif augmentant proportionnellement avec
le facteur W des sources de courant (Baker (2011)).
Figure 3.16 Simulation de la courbe de transfert du DAC, avec et sans circuits S/H, versus
la fonction ide´ale, a` partir des masques extraits.
La sortie du DAC est partage´e par deux circuits e´chantillonneur-bloqueur simples, compo-
se´s d’une porte de transmission et d’une capacite´ (Fig. 3.15(b)). Le DM controˆle ces circuits
S/H via les signaux ctrl1 et ctrl2 de sorte que la sortie du DAC soit associe´e a` l’un ou l’autre
des deux canaux de mesure. Une capacite´ de 2 pF est choisie afin de maintenir la tension de
sortie pendant une pe´riode de 150 µs. L’utilisation de circuits S/H permet d’e´liminer l’am-
plitude des glitchs ge´ne´re´s qui s’additionnent a` la tension de sortie. Cette action est illustre´e
par les simulations post-layout de la courbe de transfert du DAC a` la Fig. 3.16, avec et sans
l’ajout de circuit S/H.
Cette configuration permet de re´duire la consommation de puissance, car le DAC peut
eˆtre de´sactive´ une fois la tension de sortie Vref ge´ne´re´e, sa valeur e´tant conserve´e dans la
capacite´ du S/H. La Fig. 3.17 illustre la ge´ne´ration de Vref (t) sous forme quadratique crois-
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Figure 3.17 Simulation de la courbe de transfert du DAC, avec et sans circuits S/H, versus
la fonction ide´ale, a` partir des masques extraits.
sante et de´croissante pour les deux canaux, sans et avec l’e´chantillonnage du circuit S/H. La
consommation de puissance totale du DAC passe de 184 µW a` 39 µW, soit une re´duction
de plus de quatre fois. Enfin, le Tableau. 3.4 re´sume les caracte´ristiques e´lectriques du DAC,
sans les circuits S/H, obtenues a` partir de simulations (en variations standard), suite a` l’ex-
traction du dessin des masques illustre´ a` la Fig. 3.18. La puissance totale a e´te´ caracte´rise´e
par l’application de la courbe de transfert de 8 bits.
Figure 3.18 Masque du DAC (gauche) et du
circuit S/H (droite).
Tableau 3.4 Performances e´lectriques
simule´es du DAC.
DNL ± 0,75 LSB
INL ± 1.02 LSB
Erreur de gain -4,19 LSB
Erreur d’offset 80 mV
Temps de latence 230 ns
Puissance totale (sans S/H) 99,7 µW
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3.2.4 Module de controˆle nume´rique et variation de Vref
Un DM imple´mente un algorithme simple, modulant les signaux de controˆle Reset, Vref ,
SHctrl et En et e´chantillonnant les signaux de sortie Out+. La Fig. 3.19 de´crit les principales
e´tapes de l’algorithme pour l’enregistrement d’un canal de mesure.
Un de´lai de 3,5 µs est ne´cessaire pour activer les circuits du comparateur et du DAC a`
l’aide du signal En. Chaque mesure de´bute lorsque le signal Reset est de´sactive´ et le signal
compteur tcounter, interne au module, est remis a` 0. E´galement, Vref est fixe´e a` sa premie`re
valeur. La forme digitale de Vref est pre´programme´e et varie´e de fac¸on ite´rative en fonction
(a)
(b)
Figure 3.19 (a) Algorithme d’e´chantillonnage simplifie´ et (b) les signaux digitaux correspon-
dants.
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de tcounter jusqu’a` ce que la tension aux bornes de la capacite´ de mesure C croise la valeur
de Vref engendrant une impulsion sur le signal Out+. A` ce moment pre´cis, le temps de
mesure (tmesure) e´quivaut a` la valeur de tcounter et En est alors de´sactive´. Lorsque tcounter a
atteint le temps de mesure maximal alloue´ pour chaque mesure (tmax) fixe´ par la fre´quence
d’e´chantillonnage, le processus est re´pe´te´ a` nouveau.
3.3 Analyse des limitations du design et optimisation
Plusieurs facteurs peuvent miner les performances du potentiostat propose´, affectant la
re´solution des mesures. Cette section propose une e´valuation the´orique des sources d’erreurs
sur la mesure et l’optimisation subse´quente des composants du syste`me, notamment la forme
de la fonction Vref (t) applique´e a` l’entre´e du comparateur et le bruit ge´ne´re´ a` l’entre´e du
syste`me.
3.3.1 Erreur sur la mesure
L’erreur relative sur la mesure de courant de´pend des de´lais de propagation du compara-
teur et de la pre´cision du DAC utilise´. A` partir de l’e´quation 3.4, ce facteur est exprime´ par
les e´quations suivantes :
∆i
i
=
(∣∣∂i
∂t
∣∣∆t+ ∣∣∣ ∂i∂Vref ∣∣∣∆Vref)
i
(3.12)
∆i
i
=
(
C(Vct0−Vref)
t2
∆t+ C
t
∆Vref
)
i
(3.13)
ou` ∆Vref est la pre´cision du DAC et ∆t est la pre´cision sur la mesure de temps qui de´pend
de la performance du comparateur dynamique, de´crit par le terme suivant :
∆t =
CVoff
i
+ tdel + tpclk/2 (3.14)
ou` Voff est la tension d’offset du comparateur, tdel le de´lai de re´ponse et tpclk/2 la demi-pe´riode
de l’horloge, comptabilisant le temps de Reset, soit le temps de non e´valuation du compa-
rateur. Puisqu’un DAC est utilise´ pour ge´ne´rer la tension analogique Vref , la pre´cision de la
mesure est e´galement affecte´e par la variation non continue des e´chelons de tension produites.
Ainsi, lorsqu’un changement de bit se produit, le terme suivant est ajoute´ a` l’erreur relative
sur la mesure de courant exprime´ a` l’e´quation 3.12 :
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∆t =
(
C∆Vref step
t
)
/i (3.15)
ou` ∆Vref step est la variation de tension d’un e´chelon Vref qui e´quivaut a` une valeur ± 0.5
LSB du DAC, puisque Vref augmente par e´chelon de tension de 1 LSB. Toutefois, ce terme
est juge´ ne´gligeable puisque le phe´nome`ne de´crit se produit a` faible fre´quence.
3.3.2 Variation de Vref(t)
Afin de couvrir l’ensemble de la plage de courant allant de 800 nA a` 20 pA en moins d’une
milliseconde, Vref (t) est varie´ en fonction du temps selon une e´quation quadratique croissante
(+), associe´ a` la mesure des courants d’oxydation ou de´croissante (–), associe´ a` la mesure
des courants de re´duction :
Vref (t)quadratique = 1± 1.6455× 106
(
t− 10−6)2 (3.16)
soumise aux conditions initiales suivantes (cas croissant) :
Vref (tinit) = 1 V , tinit = 1 µs
Vref (tfinal) = 1, 925 V , tfinal = 750 µs
Noter que pour la simplification des explications suivantes, le cas ou` Vref (t) est une fonc-
tion croissante est employe´e. L’analyse pour le cas ou` Vref (t) est une fonction de´croissante est
similaire. Cette forme quadratique de Vref (t) minimise l’erreur relative sur la mesure de´crite
aux e´quations 3.13 a` 3.14. En effet, pour une amplitude de courant donne´e, l’erreur relative
de´croˆıt lorsque le temps de mesure est e´leve´. Ainsi, la fonction quadratique permet d’opti-
miser cet effet, tout en conside´rant les contraintes de tension initiale et finale donne´es. Afin
de de´montrer notre constat, la fonction quadratique est compare´e a` trois autres fonctions de
base de second degre´ ou moins ayant les meˆmes conditions initiales, soient :
Vref (t)racinecarree = 33, 78
√
t− 10−6 + 1 (3.17)
Vref (t)lineaire = 1.234× 103t+ 0.9997 (3.18)
Vref (t)constante = 1.925 (3.19)
Une fonction Vref (t) constante d’une valeur de 1.925 V est choisie de sorte a` maintenir
fixe´e la fre´quence d’e´chantillonnage au-dessus de 1,25 kHz pour l’ensemble de la plage de
courant couverte. La Fig. 3.20 illustre les quatre fonctions Vref (t) compare´es.
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Figure 3.20 Fonctions Vref (t) de second degre´ ou moins compare´es.
La Fig. 3.21 repre´sente l’erreur relative ∆i
i
sur la mesure de courant en fonction de l’am-
plitude du courant d’oxydation entrant, associe´ a` chacune des fonctions compare´es. En consi-
de´rant la Fig. 3.21, l’erreur relative sur le courant mesure´ atteint une valeur maximale de
38% pour la fonction constante et de 6,65% pour les trois autres. La fonction quadratique
de´montre bel et bien le taux d’erreur sur la mesure cumule´ le plus faible sur l’ensemble de la
plage de courant d’entre´e concerne´.
(a) (b)
Figure 3.21 Erreur relative sur la mesure de courant pour les quatre fonctions de Vref (t)
compare´es (a) de 0 a` 40 % et (b) de 0 a` 7 %.
61
3.3.3 Bruit a` l’entre´e du syste`me
Le bruit d’entre´e re´fe´re´ a` une WE individuelle (Ineq
2) et provenant du transducteur limite
la valeur minimale du courant mesurable. Celui-ci de´pend des sources de bruit de l’e´tage
d’entre´e du circuit, soit de l’OTA (InOTA
2) et du transistor cascode M1 (InM1
2), exprime´
a` l’e´quation 3.8. Ineq
2, incluant les composants de bruit thermique (th) et flicker (1/f), est
exprime´ par l’e´quation suivante pour le circuit 1 :
Ineq1
2 = InM1
2 + gmM12V nOTA
2 (3.20)
avec
V nOTA
2 =
(
2Kn
CoxWM6LM6f
(
gmM6
gmM1
)
+
2Kp
CoxWM10LM10f
(
gmM10
gmM1
)
+
2Kp
CoxWM1LM1f
)
1/f
+
(
4kT
gmM1
(
4
3
)(
1 +
gmM6
gmM1
+
gmM10
gmM1
))
th
(3.21)
ou` M , f , k, T , Cox, K, γ, W et L, sont respectivement, la transconductance du transistor
M (voir Fig. 3.8), la fre´quence, la constante de Boltzmann, la tempe´rature, la capacitance
d’oxyde de la grille, la constante de bruit flicker de´pendant du type de transistor, le facteur
de transistor, la largeur et la longueur du transistor. Similairement, l’e´quantion 3.20 peut eˆtre
obtenue pour le circuit 2 en substituant M1 par M3. Dans le cas de l’OTA, le bruit ge´ne´re´
par le deuxie`me e´tage est conside´re´ comme ne´gligeable. Une optimisation des dimensions de
transistors est re´alise´e de sorte que gmM6,7 et gmM10,11  gmM1,2, re´duisant le bruit induit
Figure 3.22 Simulation du bruit e´quivalent en entre´e (Ineq
2) en fonction de la fre´quence.
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par ce composant. Le bruit d’entre´e Ineq
2 simule´ de l’e´tage d’entre´e du circuit est illustre´ a`
la Fig. 3.22 et est de 0.13 pA/
√
Hz a` la fre´quence d’e´chantillonnage de 1.25 kHz.
Ainsi, les estimations pre´sente´es confirment qu’une re´solution de mesure de courant redox
sous le niveau des picoampe`res peut eˆtre obtenue avec le design du potentiostat propose´.
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CHAPITRE 4
PLATEFORME MULTI-WE
Ce quatrie`me chapitre pre´sente la plateforme multi-WE de´veloppe´e et caracte´rise´e afin
de tester expe´rimentalement le potentiostat propose´ au chapitre pre´ce´dent. Chaque WE est
fonctionnalise´e avec un reveˆtement chimique spe´cifique afin d’assurer la se´lectivite´ des me-
sures e´lectrochimiques, produites par le potentiostat, a` un seul neurotransmetteur. Dans
un premier temps, l’architecture de la plateforme multi-WE de´veloppe´e en partenariat avec
l’e´quipe du Dr. Carrara du laboratoire LSI a` l’EPFL est pre´sente´e. Ensuite, la composition
des reveˆtements chimiques, conc¸us a` partir de CNT pour augmenter la sensibilite´ des me-
sures est de´taille´e. Enfin, les re´sultats expe´rimentaux faisant e´tat d’une caracte´risation de
la plateforme avec un potentiostat de laboratoire sont pre´sente´s, et ce, pour une de´tection
simultane´e d’un neurotransmetteur e´lectroactif, la dopamine, et d’un neurotransmetteur non
e´lectroactif, le glutamate.
4.1 Architecture du capteur multi-analyte
La plateforme multi-WE consiste en un substrat microfabrique´, illustre´ a` la Fig. 4.1, avec
5 WE identiques en or (Au), chacune ayant une surface de 0,25 mm2, une RE commune en
platine (Pt) et une CE d’or. Le processus de microfabrication implique 4 grandes e´tapes :
l’e´vaporation de l’or, l’e´vaporation de la platine, la passivation SiO2 et l’ouverture des e´lec-
(a) (b)
Figure 4.1 (a) Architecture de la plateforme multi-WE. (b) Image optique de la plateforme
fabrique´e.
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trodes et de ses plots. Les e´tapes d’e´vaporation sont re´alise´es par de´poˆt physique en phase
vapeur. Des proce´de´s de photolithographie et de lift off sont utilise´s pour fac¸onner sous forme
d’e´lectrodes les couches minces de me´taux de´pose´s sur le substrat de silicium (Si) d’une e´pais-
seur totale de 200 nm. E´galement, 20 nm de Cr sont de´pose´s sur le dessus et sous les couches
de Au et de Pt afin de favoriser leur adhe´sion et l’e´tape de passivation.
4.2 Reveˆtement chimique
De sorte a` assurer une se´lectivite´ e´lectrochimique spe´cifique a` la dopamine ou au gluta-
mate, des reveˆtements a` base de CNT sont de´pose´s sur les WE de la plateforme multi-WE.
La section suivante justifie l’utilisation des CNT et de´taille la composition des reveˆtements
utilise´s.
4.2.1 Traitement des microe´lectrodes avec nanotubes de carbone
Puisque plusieurs neurotransmetteurs ont des concentrations physiologiques faibles (voir
tableau 1.1), de l’ordre des nanomoles, il est tout a` fait indique´ d’appliquer un traitement
chimique sur les e´lectrodes de sorte a` augmenter la sensibilite´ des mesures, c’est-a`-dire le ratio
entre la variation du signal de sortie (S) et la variation de concentration (C) de l’analyte
exprime´ par l’e´quation suivante (The´venot et al. (2001)) :
Smoy =
∆S
∆C
=
∆I
∆C
(4.1)
Dans un microsyste`me, la sensibilite´ de la mesure est diminue´e puisque l’aire des e´lectrodes
de mesure est re´duite, produisant un signal de courant (I) affaibli (voir e´q. 3.2 et 3.3). La
sensibilite´ de la mesure est e´galement de´termine´e par le taux de transfert d’e´lectrons ge´ne´re´
par une re´action e´lectrochimique qui est fonction de la mole´cule et du mate´riel de l’e´lectrode.
Ainsi, il est possible d’augmenter le taux de transfert en modifiant la surface de l’e´lectrode.
Les reveˆtements a` base de CNT sont reconnus pour augmenter le transfert d’e´lectrons des
biocapteurs graˆce a` leurs proprie´te´s favorables et leur grande aire de surface, procurant une
conductivite´ e´lectrique et une sensibilite´ e´leve´e (Jacobs et al. (2010)). E´galement, les CNT
posse`dent une grande stabilite´ chimique et une forte re´sistance me´canique (Wang (2005)). Ce
nanomate´riau se pre´sente principalement sous une forme dite simple-feuillet (Single-Walled
Carbon Nanotubes—SWCNT) ou multi-feuillet (Multi-Walled Carbon Nanotubes—MWCNT)
et posse`de typiquement un diame`tre externe allant de quelques nanome`tres a` 100 nm. Une
adsorption physique simple des CNT sur les e´lectrodes est re´alise´e par une simple de´position
du nanomate´riau disperse´ dans un liquide aqueux. La Fig. 4.2 illustre le principe d’une bio-
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de´tection avec des e´lectrodes enduites d’un reveˆtement a` base de CNT et de mole´cules de
reconnaissance telle que des enzymes.
Figure 4.2 Principe d’une biode´tection assiste´e par des CNT. Modifie´ de Carrara et al. (2012).
Par ailleurs, les CNT augmentent la re´activite´ e´lectrochimique des enzymes sans perte
significative de leur forme ou de leur fonction biocatalytique (Feng et Ji (2011)). Enfin, de
nombreux travaux ont de´montre´ l’efficacite´ des reveˆtements de CNT concernant la de´tection
d’une varie´te´ de neurotransmetteurs e´lectroactifs ou non e´lectroactifs avec une me´thode vol-
tamme´trique (Jacobs et al. (2010), Agu¨´ı et al. (2008)), justifiant leur utilisation dans le cadre
de ce projet.
4.2.2 Composition des reveˆtements
Puisque le glutamate est une espe`ce chimique non e´lectroactive, son capteur de´die´ est base´
sur la de´tection de nicotinamide adenine dinucleotide (NADH) ge´ne´re´ enzymatiquement, via
l’utilisation de l’enzyme glutamate de´shydroge´nase (GLDH). La dopamine est une substance
e´lectroactive, et donc une de´tection directe est possible. La Fig. 4.3 re´sume la composition
des deux reveˆtements employe´s, de´crite aux prochains paragraphes, ainsi que les re´actions
d’oxydation se produisant a` la surface des WE fonctionnalise´es lors de l’interaction avec les
deux mole´cules respectives. Les deux reveˆtements sont faits de MWCNT (diame`tre de 10 nm,
longueur de 1–2 µm) d’une purete´ de 95 %, provenant de DropSens. L’ensemble des produits
chimiques a e´te´ achete´ chez Sigma-Aldrich et utilise´ tel que rec¸u. E´galement, l’ensemble des
solutions a e´te´ pre´pare´ avec de l’eau distille´e.
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Figure 4.3 Composition des reveˆtements a` base de CNT des capteurs de´die´s a` la de´tection de
dopamine et ceux de´die´s a` la de´tection de glutamate, ainsi que les re´actions redox respectives
survenant a` l’interface des WE (Massicotte et al. (2013)).
1) Capteur de´die´ a` la dopamine
Un film MWCNT a` base de Nafion, propose´ par (Wang et al. (2003)) est choisi pour sa
sensibilite´ e´leve´e a` la dopamine et sa haute solubilite´, facilitant la de´position de la solution
avec la me´thode employe´e (voir section 4.3.1). Les MWCNT sont disperse´s dans une solution
d’eau distille´e a` 50 % volume/volume (vv%) et d’e´thanol 50 vv%, avec 0,5 % massique (wt%)
de Nafion, pour une concentration de 1 mg/ml. Le pic d’oxydation associe´ a` la dopamine avec
ce reveˆtement est de 400 mV.
2) Capteur de´die´ au glutamate
Un film compose de chitosane (CHIT), de bleu de meldola (Meldola’s Blue—MDB), de
MWCNT et d’enzyme GLDH est choisi pour de´tecter se´lectivement le glutamate, graˆce a` sa
haute sensibilite´ (Chakraborty et Raj (2007)). Le me´diateur redox MDB inclus dans le film
permet e´galement d’utiliser un pic d’oxydation de valeur ne´gative, soit -200 mV, discriminant
le glutamate de la dopamine associe´ a` un pic d’oxydation plus e´leve´. Les MWCNT sont dis-
perse´s dans une solution de CHIT (0,05 % dans 0,05M HCL) a` 98,4 vv% et de MDB (solution
e´thano¨ıque 5 mM) a` 1,6 vv%, pour une concentration de 2 mg/ml. Le GLDH est dissous a`
une concentration de 100 mg/ml dans une solution tampon de phosphate (Phosphate Buffer
Solution—PBS), d’une concentration de 10 mM et d’un pH 7,4.
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4.3 Caracte´risation avec un potentiostat de laboratoire
La section suivante de´crit la me´thode expe´rimentale employe´e quant a` la de´position des
films composites sur les WE et a` leur caracte´risation subse´quente avec un potentiostat de la-
boratoire. Les re´sultats expe´rimentaux re´alise´s validant la plateforme sont pre´sente´s. Ceux-ci
de´montrent que la plateforme permet une de´tection e´lectrochimique multi-analyte se´lective et
donc viable. Une de´finition des parame`tres the´oriques relie´s a` la caracte´risation des e´lectrodes
et a` l’e´tablissement des courbes de calibration est pre´sente´e au lecteur a` l’annexe B.
4.3.1 Fonctionnalisation des e´lectrodes
Les reveˆtements a` base de CNT sont de´pose´s respectivement sur les WE de la plate-
forme en utilisant un dispositif commercial de de´position automatique (Sci-Flexarrayer DW
de Scienion, Allemagne). 800 nL de solution Nafion-MWCNT est de´pose´ sur les e´lectrodes
WE1, WE3 et WE5. 200 nL de solution MDB-CHIT-MWCNT est de´pose´ sur les e´lectrodes
WE2 et WE4, suivie de la de´position de 400 nL d’enzyme GLDH, s’adsorbant sur les parois
des CNT. La Fig. 4.4 illustre la plateforme multi-WE fonctionnalise´e avec les films respectifs
immobilise´s.
Figure 4.4 Plateforme fonctionnalise´e avec les films a` base de CNT : Nafion-MWCNT sur
WE1, WE3 et WE5 et MDB-CHIT-MWCNT-GLDH sur WE2 et WE4 (Massicotte et al.
(2013)).
4.3.2 Re´sultats expe´rimentaux avec potentiostat de laboratoire
Afin de caracte´riser les e´lectrodes fonctionnalise´es, une technique de chronoampe´rome´-
trie est re´alise´e avec un potentiostat de laboratoire commercial a` trois e´lectrodes (AutoLab
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PGSTAT128N de Methrohm), a` la tempe´rature de la pie`ce. L’interface entre la plateforme
et le potentiostat est re´alise´e graˆce a` un connecteur commercial (MECT par Samtec). La
plateforme est immerge´e dans 10 ml de tampon PBS (10 mM, pH 7,4), contenant 4 mM de
NAD+ et agite´ vigoureusement a` 90 tours par minute (rpm) avec un agitateur magne´tique.
Les WE sont se´lectionne´es individuellement avec un interrupteur manuel. Un potentiel de
+400 mV, correspondant au pic d’oxydation est applique´ pour de´tecter la dopamine et -200
mV pour le glutamate. La Fig. 4.5 illustre le montage expe´rimental employe´. Les re´sultats
suivants sont associe´s a` la caracte´risation d’une seule plateforme.
Figure 4.5 Montage expe´rimental pour la caracte´risation de la plateforme multi-WE (1),
avec un be´cher (2), une plaque d’agitation magne´tique (3), un interrupteur manuel (4), un
potentiostat de laboratoire (5) et un ordinateur (6).
1) Caracte´risation de la re´ponse ampe´rome´trique
La re´ponse ampe´rome´trique individuelle des e´lectrodes WE1, WE3 et WE5 aux diffe´-
rents niveaux de concentrations de dopamine est caracte´rise´e par la CA, tel qu’illustre´e a` la
Fig. 4.6(a). La concentration de dopamine est varie´e de 0 a` 10 µM, avec des pas de 1 µM et
un pas de temps de´pendant de la stabilisation du courant. La sensibilite´ moyenne de ces trois
e´lectrodes envers la dopamine est de 16.26 ± 1.41 nA/µM. Une line´arite´ e´leve´e est observe´e
pour la plage de concentrations mesure´es. La Fig. 4.6(b) illustre la courbe de calibration
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(a) (b)
Figure 4.6 (a) Courbe temps-courant typique d’un capteur de´die´ a` la dopamine et (b) sa
courbe de calibration (Massicotte et al. (2013)).
associe´e a` la courbe courant-temps de la Fig. 4.6(a) .
Le meˆme processus est applique´ aux e´lectrodes WE2 et WE4 d’une meˆme plateforme
pour la de´tection de glutamate d’une concentration allant de 0 a` 1 mM, avec des pas de 200
µM, tel qu’illustre´ a` la Fig. 4.7(a) . La sensibilite´ moyenne obtenue est de 192 ± 8.6 nA/mM.
(a) (b)
Figure 4.7 (a) Courbe temps-courant typique d’un capteur de´die´ au glutamate et (b) sa
courbe de calibration (Massicotte et al. (2013)).
Dans les deux cas, la plage de concentrations la plus faible possible a e´te´ choisie, limite´e
par le niveau de bruit de l’installation expe´rimentale. Celui-ci de´coule en grande partie des
effets lie´s a` la rotation de la barre magne´tique dans le be´cher contenant la solution.
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2) Caracte´risation de la se´lectivite´
Enfin, la re´ponse des deux capteurs (dopamine et glutamate) en pre´sence de la substance
interfe´rente a e´te´ caracte´rise´e. La Fig. 4.8 illustre la re´ponse d’un capteur de dopamine lors
de l’injection successive de 10 µM de dopamine, suivie d’une injection de 0,1 mM et de 1
mM de glutamate. La meˆme expe´rience a e´te´ mene´e avec un capteur de´die´ au glutamate
(Fig. 4.8), en injectant 1 mM de glutamate, suivi d’une injection de 0,1 mM et de 1 mM de
dopamine. Dans les deux cas, aucun changement dans le signal ampe´rome´trique obtenu en
raison de la pre´sence de l’interfe´rent n’est observe´. Ainsi, ces expe´riences de´montrent que le
capteur de´veloppe´ est se´lectif.
Figure 4.8 De´tection sans interfe´rence des capteurs de´die´s a` la dopamine (haut) et au gluta-
mate (bas) (Massicotte et al. (2013)).
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CHAPITRE 5
IMPLE´MENTATION ET RE´SULTATS
Ce chapitre porte sur les re´sultats de l’imple´mentation du potentiostat re´alise´ ainsi que les
tests biologiques effectue´s avec le prototype complet. Dans un premier temps, les simulations
des principaux signaux du syste`me sont pre´sente´es ainsi que les performances associe´es au
potentiostat, obtenues par simulation et expe´rimentalement. Ensuite, le potentiostat inte´gre´
est couple´ avec la plateforme multi-WE fonctionnalise´e et teste´e avec diverses concentrations
de dopamine et de glutamate afin de valider le syste`me de de´tection e´lectrochimique conc¸u.
5.1 Imple´mentation du potentiostat
Le circuit du potentiostat est imple´mente´ avec la technologie CMOS 0,13 µm d’IBM,
sous une tension d’alimentation de 2,5 V. Le dessin des masques du circuit re´alise´ est illustre´
a` la Fig. 5.1 et a` une aire de 0,15 µm2, incluant les tampons de test ajoute´s en sortie des
comparateurs. Le DM est imple´mente´ avec un FPGA afin de permettre une plus grande
flexibilite´ lors des tests expe´rimentaux. Pour les simulations, une description Verilog-A a e´te´
employe´e.
Figure 5.1 Dessin de masques du potentiostat propose´, d’une aire totale de 0.15 µm2.
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5.1.1 Simulations post-layout du potentiostat
Une varie´te´ de simulations post-layout ont permis de valider l’imple´mentation du poten-
tiostat propose´ avant sa fabrication. La Fig. 5.2 illustre un exemple de simulation re´alise´e
pour la mesure de quatre courants d’oxydation (a) et de re´duction (b) d’amplitudes diffe´-
rentes et applique´es successivement a` une fre´quence de 1,25 kHz. Les signaux principaux du
syste`me permettant une mesure de temps (t mesure) proportionnelle au courant d’entre´es et
impliquant soit le de´chargement de la capacite´ de mesure C dans le cas de courant d’oxydation
(a)
(b)
Figure 5.2 Simulations des signaux principaux du circuit apre`s extraction des masques, pour
quatre mesures de courant entrant (200 nA, 20 nA, 1 nA et 200 pA), se succe´dant a` une
fre´quence de 1,25 kHz. (a) Courants d’oxydation. (b) Courants de re´duction.
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ou le chargement de C dans le cas de courant de re´duction.
5.1.2 Re´sultats expe´rimentaux et de simulation
Afin de re´cupe´rer de fac¸on optimale les mesures de caracte´risation expe´rimentale relie´es
aux puces fabrique´es, un PCB de test a e´te´ conc¸u, dont les empreintes sont pre´sente´es a`
l’annexe C. Un protocole RS-232 est imple´mente´ dans le FPGA de sorte a` recueillir sur un
ordinateur les donne´es de mesures de temps produites par le potentiostat inte´gre´. Ceci est
re´alise´ graˆce a` un logiciel d’interception des donne´es entrantes au port RS-232 de l’ordinateur
qui les imprime ensuite en temps re´el dans un fichier texte. Une source de courant externe
est employe´e en entre´e du potentiostat, reproduisant e´lectriquement les niveaux d’amplitude
de courant redox du picoampe`re au microampe`re, normalement ge´ne´re´s par les re´actions
e´lectrochimiques produites par les neurotransmetteurs. La Fig. 5.3 re´sume le banc de test
ge´ne´ral re´alise´ pour la re´cupe´ration des donne´es expe´rimentales et la caracte´risation de la
puce fabrique´e.
Figure 5.3 Sche´ma re´sumant le banc de test re´alise´ pour la caracte´risation de la puce fabrique´e.
Les appareils suivants sont utilise´s pour les tests :
• Source de courant Keithley, mode`le 236.
• Oscilloscope Tektronix, mode`le MD04104-6.
• Alimentation DC re´gule´e Agilent, mode`le E3631A.
Caracte´risation expe´rimentale du DAC inte´gre´
Le DAC de 8-bit imple´mente´ sur puce se re´ve`le non line´aire, tel qu’illustre´ par la courbe
de transfert pre´sente´e a` la Fig. 5.4. Cette courbe de transfert a e´te´ ge´ne´re´e par le FPGA avec
une pe´riode de 200 ns et re´cupe´re´e a` l’oscilloscope. Une re´sistance externe de 25,2 Ω permet
de convertir le courant de sortie du DAC inte´gre´ en tensions de sortie allant de 0 a` 2 V.
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Le DAC inte´gre´ s’ave`re non line´aire et produit des performances trop faibles pour ge´ne´rer
une fonction carre´e pre´cise et de´montrer le fonctionnement du potentiostat propose´. Cette
diffe´rence de performance entre le DAC simule´ pre´sente´ a` la section 3.2.3 et celui inte´gre´ sur
puce semblent vraisemblablement eˆtre cause´e par un me´sappariement entre la proportion des
transistors formant les miroirs de courant de chacune des 4 unite´s de 2-bits ou encore, entre
celle des transistors constituant les sources de courant de chaque unite´. Ce me´sappariement
e´tant cause´ par les variations lie´es au proce´de´ de fabrication. Le soin apporte´ au dessin des
masques du DAC par l’utilisation de la technique d’interdigitation avec pre´sence d’unite´ ex-
ce´dentaire («dummies») aux extre´mite´s ne s’est pas ave´re´ suffisant.
Un DAC commercial de 8 bits haute-vitesse (mode`le HI3338KIBZ d’Intersil), ayant un
DNL de ±0.5 LSB, un INL de ±0.5 LSB et un temps de latence de 20 ns est ajoute´ au PCB
de test, remplac¸ant celui inte´gre´ sur la puce. En effet, la puce a e´te´ conc¸ue de sorte qu’un
branchement externe a` la borne Vin- du comparateur inte´gre´ soit possible. L’ensemble des
re´sultats expe´rimentaux suivants implique donc l’utilisation de ce composant DAC externe.
Caracte´risation expe´rimentale du potentiostat
La fre´quence maximale expe´rimentale de l’horloge interne clk connecte´e aux comparateurs
du circuit est de 100 MHz. E´galement, l’amplificateur est fonctionnel expe´rimentalement a`
une fre´quence d’e´chantillonnage maximale de 4 kHz tel qu’obtenue par simulation, indiquant
que le potentiostat peut e´galement fonctionner a` une fre´quence d’e´chantillonnage maximale
Figure 5.4 Courbe de transfert du DAC inte´gre´ obtenue expe´rimentalement.
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de 4 kHz. La Fig. 5.5 illustre les signaux principaux du potentiostat inte´gre´ recueillis a` l’os-
cilloscope pour la mesure de courant redox de 20 pA. La tension Vref ge´ne´re´e par le DAC,
la sortie du comparateur et le signal Reset sont illustre´s. Noter que la tension aux bornes de
C n’a pas pu eˆtre mesure´e, la valeur de C e´tant de 200 fF. En effet, la mesure de ce signal
impliquerait l’addition de capacite´s parasites associe´es aux sondes de mesure et aux plots
I/O ajoute´s, de l’ordre de quelques picofarads (pF), ayant pour effet son alte´ration.
(a) (b)
(c) (d)
Figure 5.5 Signaux principaux du circuit recueillis a` l’oscilloscope pour des mesures de temps
expe´rimentales. Mesure individuelle (a) d’un courant d’oxydation de 20 pA et (b) d’un courant
de re´duction de 20 pA. Plusieurs mesures successives a` une fre´quence de 1,25 kHz (c) de
courants d’oxydation de 20 pA et (d) de courants de re´duction de 20 pA. A` partir du haut
vers le bas, la tension Vref ge´ne´re´e par le DAC, la sortie du comparateur et le signal Reset.
Des mesures de courant redox allant de 20 pA a` 700 nA sont re´alise´es expe´rimentalement
avec la puce fabrique´e. Les mesures de temps expe´rimentales, pour cette plage de courant
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Figure 5.6 Mesures de temps expe´rimentales en fonction d’un courant externe fixe´ a` l’entre´e
du syste`me.
d’oxydation et de courant de re´duction, impose´s a` l’entre´e du circuit par une source de cou-
rant externe sont de´taille´es a` la Fig. 5.6.
Les mesures de courant sont par la suite calcule´es a` l’aide des mesures de temps (tmeas),
via l’e´quation suivante, en conside´rant la variation de Vref en fonction du temps selon une
e´quation quadratique :
± imeas =
± 200fF ×
(
Vc(t0)−
[
1.6455× 106(tmeas − (1× 10−6))2])
tmeas
(5.1)
La Fig. 5.7 illustre les valeurs de courant expe´rimentales calcule´es en fonction des valeurs
de courant applique´ a` l’entre´e du circuit. Une correspondance e´leve´e entre les valeurs the´o-
riques et expe´rimentales est observe´e, permettant de valider l’architecture du potentiostat
propose´e. La diffe´rence entre les mesures de courant the´oriques et expe´rimentales est expli-
que´e en partie par les charges injecte´es dans la capacite´ de mesure C. Ces charges proviennent
du bruit kickback ge´ne´re´ par le comparateur et discute´ a` la section 3.2.2, ainsi que par la
commutation du transistor reset (M1/M3). Celles-ci ont pour effet de charger en surplus la
capacite´ C1 ssocie´e a` la mesure de courant d’oxydation et C2 associe´e a` la mesure de cou-
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Figure 5.7 Mesures de courant en fonction d’un courant externe fixe´ a` l’entre´e du syste`me.
rant de re´duction, produisant respectivement des temps de mesure plus e´leve´s et plus faibles
que ceux the´oriques. Puisque ce phe´nome`ne se produit de fac¸on constante sur toute la plage
de courant, une simple calibration en ajustant la valeur de la capacite´ C a` la hausse ou a`
la baisse dans l’e´q. 5.1 peut eˆtre effectue´e lors de l’e´tape de transformation des mesures de
(a) (b)
Figure 5.8 (a) Re´solution et (b) erreur sur les mesures de courant redox recueillies expe´ri-
mentalement.
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temps en mesures de courant. Des courants allant de 20 pA a` 600 nA sont de´tecte´s avec une
re´solution de´pendant du courant mesure´, tel qu’illustre´ a` la Fig. 5.8.
Il est possible d’observer que les courants de faible amplitude mesure´s a` l’entre´e du sys-
te`me ge´ne`rent une plus grande erreur sur la mesure. Ceci est duˆ au fait que le nombre de
changements de Vref augmente sur la plage de de´tection des courants de 1 nA a` 20 pA (voir
Fig. 3.17), formant les pics sur les courbes de la Fig. 5.8. L’erreur relative sur la mesure s’e´tend
sur une plage allant de ±0,54 % a` un maximum de ±17,3 %. L’erreur relative maximale de
17,3 % associe´e a` la de´tection d’un courant de 30 pA est explique´e par un e´chelon Vref de
plus de 100 mV au temps 765 µs (Fig. 3.17). La diffe´rence entre les mesures de re´solutions
the´oriques et expe´rimentales est explique´e par les erreurs lie´es a` l’instrumentation telles que
le courant ge´ne´re´ par la source de courant externe, par les glitchs associe´s a` Vref produit par
le DAC commercial et aux e´chelons de Vref plus e´leve´s que 78 mV, soit la re´solution the´orique
d’un DAC a` 8 bits.
Noter que les valeurs de re´solution et d’erreur sur la mesure simule´es ne sont pas pre´-
sente´es, car la discre´tisation de la fonction quadratique imple´mente´e dans le simulateur
(Fig. 3.17) n’est pas identique a` celle du DAC utilise´ lors des mesures expe´rimentales, leur
courbe de transfert e´tant diffe´rentes, rendant la comparaison de ces donne´es impertinente.
Consommation de puissance du syste`me
La puissance maximale simule´e de l’OTA, du comparateur et du DAC avec le controˆle S/H
sont respectivement de 13,2 µW, 18,2 µW et 25 µW pour un total maximal de 56,4 µW par
canal, en incluant les circuits de polarisation. Cette valeur n’inclut pas le traitement effectue´
par le DM. Avec l’algorithme de´crit a` la section 3.2.4, ces valeurs de´croissent en fonction
de l’amplitude du courant d’entre´e mesure´. En effet, l’utilisation du signal d’activation En
permet d’e´teindre le comparateur et le DAC a` la fin de chaque mesure de temps produisant
une e´conomie d’e´nergie. La Fig. 5.9 illustre la consommation de puissance du syste`me requis
selon la plage de courant d’oxydation et de re´duction couverte pour une fre´quence d’e´chan-
tillonnage de 1,25 kHz. La de´tection des courants de re´duction ne´cessite moins de puissance
puisque le DAC est utilise´ pour ge´ne´rer une plage de tension Vref d’amplitude plus faible et
ge´ne`re donc une puissance de seulement 14 µW.
Les valeurs expe´rimentales de puissance pour l’OTA et le comparateur sont respective-
ment de 12,4 µW et 15 µW. Cependant, puisque le DAC inte´gre´ n’est pas fonctionnel, la
consommation de puissance avec l’action de En n’a pas pu eˆtre caracte´rise´, ainsi que la
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Figure 5.9 Consommation de puissance pour diffe´rents courants d’oxydation (rouge) et de
re´duction (bleu) en fonction des mesures de temps (Massicotte et Sawan (2013)).
consommation totale par canal.
5.1.3 Comparaison des designs
Les re´sultats de simulation et de mesures expe´rimentales principaux du potentiostat pro-
pose´ sont re´capitule´s au Tableau 5.1. Ces derniers incluent les caracte´ristiques principales
recherche´es quant a` la de´tection in vivo des neurotransmetteurs, pre´sente´es au chapitre 2.
E´galement, ces re´sultats sont compare´s a` trois architectures de potentiostat de´die´es a` la de´tec-
tion de neurotransmetteurs in vivo re´pertorie´es dans la litte´rature et pre´sente´es au chapitre
a` la section 2.3.1. Cette comparaison est effectue´e par l’expression d’une figure de me´rite
(FOM) de´finie en fonction de trois crite`res, soient la largeur de la plage dynamique (Imin–
Imax), la fre´quence d’e´chantillonnage minimale (FS) et la pre´cision maximale sur la mesure.
La consommation de puissance n’est pas conside´re´e dans le FOM puisqu’aucun des poten-
tiostat compare´s, incluant le noˆtre, n’a de mesures expe´rimentales comple`tes concernant la
consommation totale du syste`me, c’est-a`-dire incluant la consommation digitale lie´e a` l’ac-
quisition et au traitement des mesures.
L’expression de la FOM employe´e pour comparer les performances des architectures entre-
elle est de´finie par l’expression suivante :
FOM =
√
FS[kHz]× Imax
Imin
Precision[pA]
(5.2)
80
Tableau 5.1 Comparaison des performances.
Ce travail
Narula et Stacevic Ayers
Harris (2006) et al. et al.
S* E* E* E* E*
Technologie CMOS (µm) 0,13 0,13 0,35 0,5 0,5
Fre´quence d’e´chantillonnage
1250 1250 0,06 0,25 2500
minimale FS (Hz)
Plage dynamique d’entre´e 20 pA– 20 pA– 1 pA– 1 pA– 20 pA–
Imin–Imax 800 nA 600 nA 200 nA 500 nA 400 pA
Consommation de puissance
56 - 130 20 1
par canal (µW)
Pre´cision minimale (pA) 1,4 1,8 0,1 1 0,1
FOM 159,8 107,6 34,7 11,2 70,7
* S : Simule´, E : Expe´rimental.
Le design propose´ offre donc le meilleur compromis quant a` la fre´quence d’e´chantillonnage
du syste`me versus l’e´tendue de la plage de courant d’entre´e couverte et la pre´cision maximale
sur la mesure. E´galement, le crite`re de consommation de puissance de´fini a` la section 2.3.1
de moins de 100 µW par canal a e´te´ atteint.
5.2 Re´sultats expe´rimentaux du syste`me avec tests biologiques
La plateforme multi-WE est connecte´e au potentiostat inte´gre´ tel qu’illustre´ a` la Fig. 5.10,
afin de valider expe´rimentalement le prototype du syste`me conc¸u avec des solutions de dopa-
mine et de glutamate. Afin de faciliter la prise de donne´e, une interface usager a e´te´ de´veloppe´e
a` partir du logiciel Qt, en langage de programmation C++, permettant de visualiser les don-
ne´es de courant ge´ne´re´es par le potentiostat en fonction du temps d’acquisition. Celle-ci traite
les mesures de temps acquises en sortie du potentiostat et les traduit en mesure de courant.
5.2.1 Comparaison des re´ponses ampe´rome´triques expe´rimentales
Une technique de chronoampe´rome´trie est re´alise´e selon des conditions semblables a` celles
de´taille´es a` la section 4.3.2 afin de quantifier la re´ponse ampe´rome´trique de la plateforme
multi-WE envers la dopamine et le glutamate avec le potentiostat inte´gre´ comme transduc-
teur. La Fig. 5.11(a) illustre la re´ponse ampe´rome´trique obtenue avec le syste`me conc¸u pour
une variation de la concentration de dopamine de 0 a` 10 µM, avec des pas de 1 µM, alors
que la Fig. 5.11(b) illustre celle obtenue pour une variation de la concentration de glutamate
de 1 mM a` 2 mM, avec des pas de 200 µM. Les courbes de calibration associe´es aux courbes
courant-temps sont compare´es a` la courbe de calibration recueillie avec le potentiostat de
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Figure 5.10 Montage expe´rimental des tests biologiques avec interface usager.
laboratoire (Fig. 5.12).
La courbe courant-temps du capteur de´die´ a` la dopamine, obtenue avec le potentiosat
fabrique´, a une forme semblable a` celle mesure´e avec le potentiostat de laboratoire, pre´sente´e
a` la Fig. 4.6. Des re´sultats semblables au niveau de la line´arite´ de la re´ponse sont obtenus lors
de la comparaison de leurs courbes de calibration. La divergence des pentes, parame`tre asso-
cie´e la sensibilite´ du capteur, entre les courbes de calibration obtenues pour la dopamine, est
explique´e par une diffe´rence au niveau de la quantite´ de CNT recouvrant l’e´lectrode WE et
(a) (b)
Figure 5.11 Courbe courant-temps typique recueillie avec le potentiostat inte´gre´ conc¸u, pour
un capteur (a) de´die´ a` la dopamine et (b) de´die´ au glutamate.
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(a)
(b)
Figure 5.12 Comparaison des courbes de calibration obtenues pour une de´tection avec le
potentiostat inte´gre´ conc¸u (bleu) et avec le potentiostat de laboratoire (rouge) pour (a) la
dopamine et (b) le glutamate.
n’est pas lie´e au fonctionnement du potentiostat inte´gre´. En effet, des plateformes multi-WE
ont dues eˆtre teste´es dans les deux cas, en raison de bris involontaires lors des manipulations.
La re´ponse ampe´rome´trique obtenue pour un capteur de´die´ au glutamate illustre un temps
de stabilisation entre les injections environ huit fois plus e´leve´ que la re´ponse obtenue avec
le potentiostat commercial, illustre´e a` la Fig. 4.7. E´galement, une divergence entre les deux
pentes des courbes de calibration obtenues pour le glutamate a` la Fig. 5.12(b) est remarque´e.
Ces re´sultats sont explique´s par une perte de l’activite´ enzymatique du GLDH duˆ a` un grand
de´lai de temps se´parant les mesures prises avec le potentiostat commercial et celui fabrique´.
En effet, les capteurs ont e´te´ fonctionnalise´s et teste´s avec le potentiostat de laboratoire a`
l’EPFL en Suisse et les tests avec le potentiostat inte´gre´ au laboratoire Polystim ont eu cours
environ six mois apre`s. E´galement les conditions d’entreposage non ade´quates du capteur
pendant le voyage Suisse-Canada ont pu affecter l’activite´ enzymatique du GLDH. En effet,
le maintient des capteurs a` une tempe´rature de 4◦C et dans une solution PBS a` un pH de 7
est recommande´ pour assurer la stabilite´ des enzymes GLDH (Bailey et Bell (1982)) et ces
conditions n’ont pu eˆtre respecte´es pendant le trajet. Cette perte d’activite´ de l’enzyme a
pour effet d’augmenter le temps de re´ponse du capteur et de diminuer sa sensibilite´.
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En bref, les re´sultats des tests biologiques effecte´s avec des solutions de dopamine et de
glutamate de diffe´rente concentration sont concluants et confirment la validite´ de la fonction-
nalite´ du potentiostat fabrique´ avec la plateforme multi-WE fonctionnalise´e.
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CHAPITRE 6
DISCUSSION GE´NE´RALE
Cette section approfondit plusieurs sujets qui ont e´te´ aborde´s dans les chapitres pre´ce´-
dents. Un retour sur quelques aspects relie´s a` la conception, la fabrication et la caracte´risation
expe´rimentale du potentiostat inte´gre´ est fait, ainsi que sur les re´sultats de caracte´risation
de la plateforme multi-WE. E´galement, les e´tapes de de´veloppement futures sugge´re´es dans
le LSP sont brie`vement discute´es.
6.1 Retour sur le potentiostat fabrique´
6.1.1 Conception des puces
Deux puces de 1,5 par 1,5 mm ont e´te´ fabrique´es afin de valider expe´rimentalement le
fonctionnement du design propose´, simplement afin de maximiser le nombre de plots d’entre´e
et de sortie et ainsi augmenter la testabilite´ par une connexion externe des composants cri-
tiques. Ces deux puces ont e´te´ conc¸ues similairement afin de faciliter la conception du PCB
de test utilise´ pour leur caracte´risation. Des e´tages tampons de taille croissante ont e´te´ ajou-
te´s en sortie des comparateurs afin d’augmenter le courant et de permettre une capacite´ de
charge allant jusqu’a` 20 pF pour la lecture des sorties digitales avec les sondes d’oscilloscope.
La consommation de puissance expe´rimentale associe´e au comparateur ne tient pas compte
de cette addition, conside´re´e seulement comme un e´le´ment de testabilite´.
L’environnement mixte de la puce impose une attention particulie`re a` la propagation des
bruits de substrat et des bruits associe´s au couplage des alimentations pouvant avoir un im-
pact ne´gatif conside´rable sur la performance des circuits analogiques pre´sents. Les dessins
de masques sont dispose´s de fac¸on a` se´parer les circuits analogiques des circuits nume´riques.
Les circuits analogiques sensibles composant l’e´tage RCA sont maintenus e´loigne´s des tam-
pons de sortie des comparateurs, conside´re´s comme des circuits digitaux a` haute fre´quence.
Plusieurs autres astuces ont e´te´ utilise´es afin de diminuer la propagation du bruit nume´rique
dans la zone analogique de la puce. Par exemple, les signaux nume´riques a` haute vitesse, tel
que le signal d’horloge, sont entoure´s d’un blindage constitue´ de traces de me´taux de couche
infe´rieure et supe´rieure au me´tal de la trace les propageant, les isolant ainsi des circuits sen-
sibles environnants. Des anneaux de garde sont place´s autour de la section analogique et de
celle nume´rique afin d’e´viter une propagation du bruit de substrat d’une section a` l’autre
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et d’assurer un isolement entrent-elles. Les alimentations et les masses associe´es a` la section
analogique sont se´pare´es de celles nume´riques, par l’utilisation de plots distincts. Cette action
permet d’e´viter la propagation des injections transitoires cause´es par la commutation des cir-
cuits nume´riques, au sein des circuits analogiques. Mentionnons e´galement que les plots ont
e´te´ conc¸us avec une protection e´lectrostatique.
6.1.2 Caracte´risation expe´rimentale et erreurs de fabrication
Duˆ au temps restreint, trois e´chantillons de chaque puce ont e´te´ teste´s expe´rimentalement
sur le PCB fabrique´. Un e´chantillon de chacune s’est ave´re´ non fonctionnel duˆ a` la mauvaise
performance des comparateurs inte´gre´s. Des re´sultats pratiquement identiques ont e´te´ enre-
gistre´s pour les deux autres e´chantillons associe´s a` chacune des puces. Le DAC inte´gre´ s’est
ave´re´ non fonctionnel pour les trois e´chantillons teste´s. Ceci est explique´ en grande partie
par un dessin de masques non ade´quat quant au me´sappariement entre les diffe´rents miroirs
de courant associe´s a` chaque unite´ de 2 bits. En effet, le me´sappariement des masques est
un phe´nome`ne produit lors de la fabrication et qui est difficilement simulable. Suite a` cette
expe´rience, nous sugge´rerions l’utilisation d’une configuration centroide commun entre les
transistors M0, M4, M8 et M12 pour une nouvelle imple´mentation. Enfin, malgre´ la validite´
des valeurs de tension obtenues en sortie des circuits de polarisation associe´s a` l’amplificateur,
la polarisation des amplificateurs a e´te´ effectue´e a` l’aide de ge´ne´rateurs de tensions externes.
En effet, l’anneau de garde nwell entourant l’amplificateur a omis d’eˆtre connecte´ a` l’alimen-
tation, permettant l’entre´e de bruit dans le substrat et perturbant la masse du circuit. Cette
omission ne pouvait eˆtre de´tecte´e via des simulations. Un nouveau point de polarisation a duˆ
eˆtre trouve´ afin d’assurer la fonctionnalite´ des amplificateurs.
6.1.3 Imple´mentation de la fonction Vref(t)
Tel que de´montre´ pre´ce´demment, la pre´cision des mesures de courant redox de´pend prin-
cipalement de la line´arite´ du DAC utilise´ et de la forme de la fonction Vref (t). Une fonction
Vref (t) quadratique, soit de second ordre, a e´te´ utilise´e dans le design propose´, de sorte a`
maximiser la fre´quence d’e´chantillonnage et a` de´montrer le concept du syste`me. Une fonction
d’ordre plus e´leve´e, passant par les conditions initiales et finales de´finies, pourrait e´galement
eˆtre ge´ne´re´e en sortie du DAC, re´duisant the´oriquement l’erreur relative sur la mesure pro-
portionnellement au degre´ croissant de l’ordre choisi. Cependant, plus l’ordre de la fonction
augmente, plus son imple´mentation est limite´e par la re´solution du DAC employe´e. Ainsi,
la re´duction de l’erreur sur la mesure implique ne´cessairement l’imple´mentation d’un DAC a`
haute re´solution et line´arite´. Le DAC employe´ dans ce design tenait compte d’un compromis
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avec la dissipation de puissance qui e´tait a` minimiser, portant notre choix sur un DAC d’une
re´solution de 8 bits et d’architecture simple, augmentant toutefois ine´vitablement l’erreur sur
la mesure.
Le potentiostat pre´sente´ a de´montre´ pouvoir mesurer expe´rimentalement des courants
allant de 20 pA a` 600 nA avec une fre´quence d’e´chantillonnage minimale de 1,25 kHz par
une variation de Vref (t) en fonction du temps de la mesure, procurant une flexibilite´ e´leve´e
au niveau de la plage des mesures ampe´rome´triques. Toutefois, les conditions finales de la
fonction Vref (t) ge´ne´re´e pourraient eˆtre module´es en fonction de la courbe de calibration asso-
cie´e a` chaque neurotransmetteur de´tecte´, de sorte a` minimiser la consommation de puissance
et a` augmenter la fre´quence d’e´chantillonnage jusqu’a` son maximum de 4 kHz. En effet, la
re´ponse ampe´rome´trique est de´termine´e par la concentration physiologique de la substance
neurochimique a` de´tecter (Tableau 1.1) ainsi que de la fonctionnalisation applique´e a` son
e´lectrode de mesure correspondante. Ainsi, la de´tection de certains neurotransmetteurs ne
ne´cessiterait qu’une de´tection de courant sur la plage des nanoampe`res pour les concentra-
tions physiologiques a` couvrir, la tranche de de´tection des picoampe`res devenant impertinente
et permettant ainsi d’augmenter la fre´quence d’e´chantillonnage.
6.2 Retour sur la caracte´risation expe´rimentale de la plateforme multi-WE
La caracte´risation expe´rimentale de la plateforme multi-WE avec le potentiostat de labo-
ratoire commercial et le potentiostat inte´gre´ fabrique´ a e´te´ valide´e pour des plages de concen-
tration de dopamine et de glutamate plus e´leve´es que celles physiologiques re´pertorie´es au
Tableau 1.1. La plage de concentration physiologique estime´e par les e´tudes neuroscientifiques
pour la dopamine est estime´e de 1 a` 100 nM et pour le glutamate de 5 a` 100 µM. Cependant,
notre caracte´risation s’est faite avec des plages de concentration de 1 a` 10 µM et de 1 a` 2
mM respectivement, selon la limite de de´tection minimale de´tecte´e lors des tests. Dans les
deux cas, il est estime´ que la borne de concentration infe´rieure de ces plages a e´te´ limite´e
par le bruit engendre´ par le montage expe´rimental, particulie`rement cause´ par la rotation de
l’aimant magne´tique dans le be´cher. En effet, avant toutes injections de neurotransmetteurs
dans la solution tampon, un de´lai de deux heures a e´te´ respecte´ afin d’atteindre le point de
stabilisation des WE. Le niveau de courant enregistre´ a` cet e´tat de stabilite´ refle`te le bruit
blanc de nature thermique et me´canique environnant et celui-ci est estime´ a` environ 1 na-
noampe`re selon les mesures re´colte´es, restreignant les courbes de calibration obtenues. Ainsi,
une nouvelle caracte´risation des limites de de´tection re´elles de la plateforme multi-WE dans
des conditions moins ge´ne´ratrices de bruit est conseille´e afin d’obtenir une mesure re´elle des
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limites de de´tection envers la dopamine et le glutamate. Une cage de Faraday pourrait eˆtre
ajoute´ au montage.
Par ailleurs, le temps de re´ponse des capteurs pourrait eˆtre ame´liore´ en optimisant les
proportions des composants constituant les films composites a` base de CNT, et ce, particu-
lie`rement pour les capteurs de glutamate. Le temps alloue´ a` cette e´tape ayant e´te´ limite´e.
6.3 Travaux futurs
6.3.1 Ame´liorations du potentiostat inte´gre´
Le potentiostat inte´gre´ conc¸u ne´cessiterait ide´alement une deuxie`me imple´mentation sur
puce avec l’ajout des fonctionnalite´s suivantes. D’abord, la conception d’un DAC fonctionnel
expe´rimentalement, conciliant des performances e´leve´es en termes de line´arite´ et de faible
consommation de puissance est impe´rative. La multiplication de la topologie propose´e dans
ce travail sous forme d’architecture multicanal est souhaite´e afin de pouvoir analyser plus
de deux substances a` la fois. L’utilisation d’un multiplexeur analogique associe´ a` la borne
ne´gative de l’OTA de chaque potentiostat permettrait la re´alisation d’un multiplexage tem-
porel de plusieurs WE. Ceci re´duirait le nombre de potentiostats ne´cessaires et indirectement
la consommation de puissance totale du syste`me. Cette fonctionnalite´ pourrait eˆtre adop-
te´e pour l’analyse des neurotransmetteurs ayant une re´ponse temporelle physiologique faible
puisque la fre´quence d’e´chantillonnage du potentiostat serait alors divise´e par le nombre de
WE en entre´e du multiplexeur. Enfin, dans l’optique d’une unite´ de de´tection entie`rement
inte´gre´e, l’addition d’un ge´ne´rateur de tension programmable imposant les tensions redox
correspondant a` chaque WE est sugge´re´e.
6.3.2 Inte´gration du biocapteur dans un LSP
Le prototype constituant la base de l’unite´ de de´tection propose´e, forme´ du potentiostat
inte´gre´ et de la plateforme multi-WE fonctionnalise´e, a e´te´ conc¸u hors du syste`me LSP. Ce-
pendant, son inte´gration ne semble pas a` premie`re vue poser de contraintes spe´cifiques. En
effet, l’interface microfluidique/microe´lectronique peut eˆtre re´alise´e avec le « wire-bonding
», une me´thode classique d’assemblage compatible avec la puce fabrique´e. Les e´lectrodes de
mesures devront eˆtre fabrique´es dans les canaux d’une architecture microfluidique via un
proce´de´ de microfabrication adapte´ sur mesure en salle blanche ou avec le proce´de´ Sensonit.
En ce qui a trait a` l’unite´ de controˆle nume´rique du transducteur, son ajout a` la logique des
autres blocs du LSP, tel que l’unite´ de manipulation est pre´vue par la conception d’une puce
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de´die´e.
Outre son imple´mentation dans un LSP, le biocapteur e´labore´ pourrait e´galement assister
l’e´tude de l’activite´ chimique ge´ne´re´e par des cellules neuronales in vitro. En effet, cet outil
peut eˆtre employe´ pour quantifier les neurotransmetteurs en jeu dans des phe´nome`nes cellu-
laires provoque´s. Il pourrait eˆtre employe´ pour re´pondre a` plusieurs questions concernant les
e´tapes de libe´ration et d’absorption des neurotransmetteurs discute´es a` la section 1.1.3. Par
exemple, comment se produisent les me´canismes biophysiques ge´rant les cellules neuronales,
tel que l’exocytose, exerc¸ant la fusion des membranes cellulaires modulant le relaˆchement des
neurotransmetteurs (Kim et al. (2013)).
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CONCLUSION
L’objectif principal de ce me´moire e´tait de mettre en oeuvre une unite´ de de´tection allant
dans un LSP, de´die´e a` l’analyse et a` la quantification de diffe´rents neurotransmetteurs. Une
architecture base´e sur l’imple´mentation de biocapteurs ampe´rome´triques de´tectant des cou-
rants d’oxydation et de re´duction se´pare´ment, avec une technique d’ampe´rome´trie a` tension
constante a e´te´ e´nonce´e. Un biocapteur est compose´ d’un potentiostat couple´ a` une matrice
de plusieurs e´lectrodes de mesures. Le choix d’une de´tection e´lectrochimique de type ampe´-
rome´trique s’ave`re la plus performante en termes de re´solution temporelle et sensibilite´ des
mesures, ainsi qu’au niveau de la compatibilite´ d’inte´gration avec la technologie CMOS.
Dans un premier temps, un potentiostat a` deux canaux re´pondant aux exigences de la
quantification in vivo des neurotransmetteurs de´crites dans la litte´rature scientifique a e´te´
conc¸u et inte´gre´ sur puce avec la technologie CMOS. Ce potentiostat forme´ d’un e´tage d’entre´e
de type RCA, d’un comparateur et d’un DAC ge´ne`re des mesures de temps proportionnelles
a` la concentration des neurotransmetteurs analyse´s. Malgre´ la re´ve´lation du dysfonctionne-
ment du DAC lors de la caracte´risation expe´rimentale du transducteur inte´gre´, des re´sultats
expe´rimentaux ont e´te´ obtenus en associant le potentiostat fabrique´ a` un DAC commercial.
Ces re´sultats ont permis d’e´tablir la preuve de concept de la topologie propose´e qui offre
un compromis hors pair entre la fre´quence d’e´chantillonnage, la plage dynamique d’entre´e
et la re´solution des mesures de courant redox pour la quantification d’une grande varie´te´ de
neurotransmetteurs.
Dans un deuxie`me temps, une plateforme a` plusieurs e´lectrodes de mesure pour une de´-
tection multi-analyte a e´te´ de´veloppe´e en vue d’eˆtre connecte´e au transducteur inte´gre´ pour
la quantification expe´rimentale des concentrations de deux neurotransmetteurs. Celle-ci a e´te´
fabrique´e en salle blanche en partenariat avec le laboratoire LSI de l’E´cole Polytechnique Fe´-
de´rale de Lausanne (EPFL). Les WE de la plateforme ont e´te´ fonctionnalise´es avec des CNT
couple´s d’une couche biore´ceptrice de´die´e a` la de´tection de la dopamine, un neurotransmet-
teur e´lectroactif, ou du glutamate, un neurotransmetteur non e´lectroactif. Les CNT ont e´te´
utilise´s principalement pour augmenter le ratio signal sur bruit de la mesure ampe´rome´trique
et la stabilite´ du capteur. La fonctionnalite´ et la caracte´risation de la plateforme a d’abord
e´te´ valide´e avec un potentiostat de laboratoire commercial, de´montrant une haute sensibilite´
et se´lectivite´, avant d’eˆtre relie´e au potentiostat inte´gre´.
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Ce me´moire contribue de manie`re significative a` l’e´laboration d’une unite´ de de´tection
e´lectrochimique CMOS. D’abord, il apporte une e´tude synthe´tise´e du comportement connu
des neurotransmetteurs et des me´thodes employe´es a` ce jour pour leur analyse dans un milieu
in vivo. Ensuite, il propose un potentiostat inte´gre´ optimise´ pour l’analyse des neurotransmet-
teurs et procurant des performances supe´rieures aux topologies pre´sentes dans la litte´rature
scientifique a` cet e´gard. Enfin, ce me´moire valide expe´rimentalement le potentiostat propose´
pour une de´tection multi-analyte de la dopamine et du glutamate avec une plateforme d’e´lec-
trodes. En fonctionnalisant la plateforme multi-WE avec des films composites a` base de CNT,
le biocapteur conc¸u assure des mesures ampe´rome´triques se´lectives et a` sensibilite´ augmente´e.
Ces caracte´ristiques apportent une valeur ajoute´e pour une de´tection efficace dans un milieu
multi-analyte complexe, ce qui n’est pas le cas de la majorite´ des publications proposant des
biocapteurs ampe´rome´triques. En conclusion, la configuration du biocapteur propose´ peut
eˆtre perfectionne´e et e´tendue a` l’e´tude de neurotransmetteurs varie´s, dans un environnement
in vivo ou in vitro.
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ANNEXE A
COURBES CARACTE´RISTIQUES DES TRANSISTORS DE LA
TECHNOLOGIE IBM 0,13 µm
Les Fig. A.1 et Fig. A.2 illustrent respectivement la courbe caracte´ristique ID-VDS simule´e
d’un transistor NMOS et PMOS de proce´de´ a` oxyde e´pais (alimentation de 2,5 V) de la
technologie 0,13 µm d’IBM, employe´ pour l’imple´mentation du potentiostat propose´. Les
deux types de transistors simule´s ont une taille minimale, soit d’une largeur de 0,36 µm et
d’une longeur de 0,24 µm.
Figure A.1 Courbe caracte´ristique d’un transistor NMOS a` taille minimale.
Figure A.2 Courbe caracte´ristique d’un transistor PMOS a` taille minimale.
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ANNEXE B
DE´FINITIONS RELIE´ES A` LA CARACTE´RISATION DE LA RE´PONSE
AMPE´ROME´TRIQUE
Courbe de calibration : E´talonnage de la re´ponse ampe´rome´trique du capteur en fonction
de plusieurs valeurs de concentrations de l’analyte. La Fig. B.1 illustre une courbe de cali-
bration typique et les parame`tres relatifs aux de´finitions suivantes .
Figure B.1 Courbe de calibration typique.
Sensibilite´ : Parame`tre qui exprime le ratio entre la variation du signal de sortie courant (I )
et la variation de concentration (C ) de l’analyte, exprime´ par l’e´quation suivante (The´venot
et al. (2001)) :
Smoy =
∆I
∆C
=
I2 − I1
C2 − C1 (B.1)
Ce parame`tre repre´sente la pente de la portion line´aire de la courbe de calibration.
Se´lectivite´ : Parame`tre qui exprime l’habilite´ de discriminer diffe´rentes substances, c’est-
a`-dire que la mesure est associe´e a` une seule substance. Cette caracte´ristique est associe´e
principalement a` l’e´le´ment de reconnaissance pre´sent a` la surface de l’e´lectrode de me1sure.
Limite de de´tection (LOD) : Parame`tre qui indique la plus faible quantite´ de substance
pouvant eˆtre distingue´ d’une absence de substance (b), selon une plage de confiance de´finie.
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Le comite´ sur l’environnement ACS sugge`re la de´finition suivante, qui de´pend de la valeur
moyenne de b et de la de´viation standard de b (MacDougall et Crummett (1980)) :
LOD = Ib + 3σb (B.2)
Plage de concentration line´aire : La plage line´aire repre´sente la plage de mesure de
concentration valide du capteur, c’est-a`-dire ou` la concentration de l’analyte est directement
proportionnel au courant mesure´. Ce parame`tre de´pends des proprie´te´s du re´cepteur biolo-
gique (The´venot et al. (2001)).
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ANNEXE C
EMPREINTES DU PCB DE TEST
Figure C.1 Empreinte de la couche supe´rieure.
Figure C.2 Empreinte de la couche d’alimentation.
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Figure C.3 Empreinte de la couche de masse.
Figure C.4 Empreinte de la couche infe´rieure.
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Figure C.5 PCB fabrique´ et assemble´ pour les tests.
